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RESUMEN
Métodos de evaluación de dosis y calidad de imagen en las nuevas 
tecnologías de mamografía 
Introducción 
El cáncer de mama es el tumor más frecuente en la población femenina tanto en países
desarrollados como en aquellos en vías de desarrollo. En España se diagnostican unos 26.000
casos al año, lo que representa casi el 30% de todos los tumores en la mujer en nuestro país. La
mayoría de los casos se diagnostican entre los 35 y los 80 años, con un máximo entre los 45 y los
65. En España el cáncer de mama es el que más muertes produce al año entre las mujeres (más
de 6000).
La detección precoz del cáncer de mama es el objetivo de los programas de cribado poblacionales
puestos en marcha en todas las comunidades de nuestro país. Estos programas se basan en la
obtención de imágenes mamográficas (imagen de la mama por rayos X) por ser esta modalidad 
de imagen la que tiene una mayor sensibilidad para la detección precoz del cáncer. La
mamografía convencional tiene ciertas limitaciones, como es la acumulación de toda la
información del volumen en un plano. Esto provoca la superposición de estructuras pudiendo
dar lugar al enmascarado de lesiones (falsos negativos) o a su simulación (falsos positivos). El
desarrollo de detectores digitales para mamografía en los últimos años ha impulsado la aparición
de nuevas modalidades de imagen de mama con rayos X como son la tomosíntesis, la tomografía
computarizada de mama o las técnicas de realce de contraste. 
La tomosíntesis de mama es la modalidad que ha tenido un desarrollo mayor con un crecimiento 
exponencial en el número de unidades instaladas en los últimos 5 años. En estos equipos, el tubo
de rayos X se desplaza describiendo una trayectoria en forma de arco  con  un rango angular  
limitado. Durante el trayecto se adquieren imágenes de proyección desde diferentes ángulos a
partir de las cuáles se reconstruyen múltiples planos paralelos al detector. Cada uno de estos
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planos contiene la información de un volumen de 1 mm de espesor reduciendo en buena medida
la superposición de estructuras Los primeros estudios clínicos llevados a cabo en los que se
comparaba la capacidad diagnóstica de la mamografía digital con la tomosíntesis evidenciaron
ventajas para la tomosíntesis asociadas al aumento de la tasa de cánceres detectados y a la
reducción de la tasa de rellamadas. Este beneficio es a costa de un aumento del número de
proyecciones y, por consiguiente, de un incremento de la dosis y del riesgo de radioinducción de
cáncer. La Food and Drug Administration aprobó el uso clínico de la DBT supeditado a la
adquisición de mamografías convencionales junto con las proyecciones de DBT para asegurar el
diagnóstico de las microcalcificaciones. Los valores de dosis resultantes equivalen a multiplicar
por un factor entre 2 y 3 las dosis de la mamografía digital. Para reducir las dosis se ha propuesto
la utilización de una imagen sintética construida a partir de los planos reconstruidos de la
tomosíntesis. Su capacidad diagnóstica es objeto de análisis en numerosos estudios tanto clínicos
como físicos en los que se trata de demostrar su no inferioridad frente a la imagen convencional.
Se han desarrollado múltiples estudios teóricos como experimentales con el objetivo de
determinar la configuración óptima de los parámetros que rigen la calidad de imagen en DBT.
Estos estudios han cristalizado en una diversidad de configuraciones  de los sistemas  
comercializados ya que las ventajas de cada combinación tienen un coste dando lugar a
soluciones diferentes para solventar las posibles deficiencias. Las diferencias más notables se
encuentran en el rango angular, el número de proyecciones, el movimiento del tubo y la calidad 
del haz. Los algoritmos de reconstrucción tienen un papel determinante en la calidad de la 
imagen final. La capacidad diagnóstica de la imagen sintética queda completamente supeditada
a las opciones concretas de cada sistema de tomosíntesis.
La falta de una experiencia previa en esta modalidad de imagen así como la diversidad de
configuraciones hacen necesario definir herramientas y ensayar procedimientos que permitan
caracterizar el funcionamiento de estos equipos, evaluar su calidad de imagen y estimar los
valores de dosis de radiación impartidas.
Motivación y objetivos 
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Esta tesis está motivada por la necesidad de tener un conocimiento profundo del funcionamiento
de los sistemas de tomosíntesis que posibilité el desarrollo de métodos adecuados para valorar
la calidad de imagen y las dosis de radiación impartidas.
Objetivos: 
1. Estimación de los valores de dosis glandular media de los exámenes de tomosíntesis.
Comparación con los valores de dosis de mamografía convencional. 
2. Comparación de las dosis estimadas con los métodos dosimétricos recomendados en
América del Norte (EE.UU. y Canadá) y en Europa.
3. Análisis del impacto en los valores de dosis del protocolo de examen de tomosíntesis
recomendado por cada fabricante.
4. Análisis de la calidad de la imagen sintética empleando maniquís e imágenes de pacientes.
5. Desarrollo de maniquís para la evaluación de la calidad de imagen en tomosíntesis de 
mama y del software necesario para evaluar las imágenes.
6.  Evaluación de diferentes equipos de tomosíntesis de mama comercializados haciendo
uso de las herramientas desarrolladas 
7. Análisis de métodos automáticos de computación de la densidad de la mama basados en
los exámenes de tomosíntesis.  
8. Estimación de los valores de dosis glandular media de los exámenes de tomosíntesis
utilizando la densidad de mama computada. Comparación con los valores de dosis
obtenidos con los valores de densidad habituales.
Resultados
Esta tesis está constituida por cinco artículos científicos. 
El primer artículo [1] se centra en la estimación de los valores de dosis de radiación impartidos a 
una muestra de pacientes en exámenes de tomosíntesis y su comparación con los impartidos en
mamografía digital. El estudio fue llevado a cabo en el equipo Selenia Dimensions (Hologic Inc,
Bedford, USA) recién instalado en un gran hospital de la Comunidad de Madrid. Las dosis fueron 
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estimadas de acuerdo con la metodología propuesta en los protocolos europeos. Un segundo
objetivo fue comparar  los  valores  de dosis calculados  con  los  estimados de acuerdo con el
método propuesto en los protocolos americanos (EE.UU y Canadá).
Para el intervalo de espesores de mama más frecuente (50 - 60 mm), la mediana de los valores 
de DG por vista (CC o MLO) fue de 1.3 mGy en la modalidad FFDM y de 1.7 mGy en la modalidad
DBT. Ambos valores son inferiores al valor de referencia de DG por imagen (2.5 mGy) propuesto
en los protocolos. La sustitución de la FFDM por la DBT supone un 32% de incremento en la DG
para las mamas más frecuentes. El valor de la mediana de DG por vista para el modo COMBO 
(FFDM+DBT) fue 2.98 mGy excediendo el valor de referencia. El valor de DG por examen COMBO
de dos vistas por mama fue 6.0 mGy frente a 2.52 mGy para el examen FFDM de dos vistas por
mama hecho con el mismo equipo. En este estudio se concluyó que la sustitución de la FFDM por
la DBT en el modo COMBO (recomendado por el fabricante) supone multiplicar la DG por un
factor 2.4 para las mamas más frecuentes. 
La comparación de los valores de DG estimados con los métodos europeo y americano mostró
que no había diferencias estadísticamente significativas para la modalidad DBT. Para la
modalidad FFDM, las diferencias fueron significativas encontrándose que los valores DG  
obtenidos con el método americano superaban en un 10% a los del método europeo. Para las
mamas con espesores entre 5 y 6 cm, la DG de la modalidad COMBO estimada con el método
americano es un factor 2.2 mayor que la DG estimada para FFDM.
El cociente entre los valores de DG de la DBT y de la FFDM obtenidos con el método americano
es un 11.5% menor que el obtenido con el método europeo. Este resultado pone de manifiesto
la relevancia del método utilizado para estimar las dosis a la hora de valorar el impacto del
examen de tomosíntesis. Estos resultados también dan una explicación a la variabilidad de
valores de DG publicados en diferentes estudios. 
En el segundo artículo [2] se aborda el estudio comparativo de la calidad imagen sintética (IS) 
frente a la mamografía digital con imágenes de pacientes adquiridas en la modalidad COMBO y
XX 
    
  
   
  
      
     
    
       
 
      
    
     
          
     
       
     
     
    
  
          
      
 
        
    
             
       
        

	


de un maniquí (TORMAM). La IS es la imagen generada en el equipo Selenia Dimensions (Hologic
Inc, Bedford, USA) comercializada con la denominación C-View.
Se encontró que existían diferencias estadísticamente significativas en la sensibilidad y la
especificidad para la detección de las distorsiones que fueron mayores para la imagen sintética. 
Este resultado se invierte para los nódulos para los que la especificidad de la IS fue del 25% frente
al 57% de la imagen FFDM. La categorización de las lesiones en benignas y malignas no presentó
diferencias estadísticamente significativas entre ambos tipos de imágenes. Sin embargo, se
observó que el 16% de las lesiones malignas no se visualizaron en la imagen FFDM reduciéndose
este porcentaje al 7% en las IS.  
El maniquí TORMAM utilizado en este estudio presenta la peculiaridad de contener agrupaciones 
de microcalcificaciones inmersas en un fondo estructurado. Además contiene objetos de bajo 
contraste (fibras y masas) incluidos en un fondo uniforme. Los resultados de la evaluación visual 
de la detectabilidad y visibilidad de los objetos de test hecha por 7 observadores evidenciaron
diferencias estadísticamente significativas entre la IS y la FFDM. Se encontraron peores
resultados con la IS para la visibilidad de los objetos de bajo contraste y de las fibras incluidas en
el fondo uniforme del maniquí debido a la presencia de artefactos del procesado. Resultados
opuestos se obtuvieron para el fondo estructurado. En este caso, la IS presentaba ventajas para
la detectabilidad de las microcalcificaciones frente a la FDDM.
De acuerdo con los valores de dosis estimados para las mamas más frecuentes (espesor entre 5
y 6 cm), sustituir la imagen FFDM por la imagen IS significa una reducción del 44% en las dosis
respecto al modo COMBO o un aumento del 26% respecto a las dosis de la mamografía digital
del mismo equipo.
En la contribución [3] las imágenes IS y FFDM del maniquí TORMAM se evalúan con observadores
matemáticos. Se utilizan dos figuras de mérito para analizar las diferencias entre las IS y las FFDM 
del maniquí que son la relación contraste-ruido (RCR) y el índice de detectabilidad (d’). Este
último parámetro constituye la respuesta del modelo de observador considerado que fue el non-
prewithening matched filter (NPW). Los valores de d’ estimados para los discos de bajo contraste
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del maniquí incluidos en el fondo uniforme son inferiores para las imágenes IS en contradicción
con lo que se obtiene para el parámetro RCR. Por tanto, el NPW parece reproducir mejor los
resultados hallados con la evaluación visual en [2]. El valor de ambos parámetros aumenta
linealmente con el contraste nominal de los objetos de bajo contraste como cabía esperar. 
En [4] se abordó la caracterización de los tres sistemas con mayor implantación en nuestro país 
(Hologic (Dimensions), Fujifilm (Innovality) y Siemens (Inspiration)). Para llevar a cabo este
trabajo fue necesario el desarrollo previo de herramientas destinadas a las medidas
experimentales así como para el software de análisis de las imágenes. Se estudiaron la función 
de respuesta del detector y las componentes del ruido en la modalidad FFDM y en las
proyecciones de la DBT; el control automático de exposición; se analizó la resolución de las
proyecciones, de los planos reconstruidos (MTF-XY) y en profundidad (MTF-Z); finalmente, se
determinó la anchura de la dispersión de artefactos. 
La función de respuesta (FR) del detector es una función lineal para FFDM y para las proyecciones
en todos los sistemas analizados con una ganancia mucho mayor para las proyecciones de la DBT.
En las proyecciones de DBT, la contribución del ruido cuántico es muy superior al ruido
estructural o al ruido electrónico pese a los valores bajos de exposición con los que se adquieren 
estas proyecciones. Con respecto al funcionamiento del control automático de exposición, los
valores de la RCR obtenidos para distintos espesores de PMMA en las proyecciones de la DBT son
inferiores a los obtenidos para la imagen FFDM. En la adquisición de las proyecciones no se utiliza
la rejilla antidifusora lo que unido a la baja exposición con la que son adquiridas produce un
incremento del ruido importante que reduce drásticamente los valores de la RCR. Se demuestra
que los sistemas con mayor rango angular presentan valores más bajos de la RCR para los planos
reconstruidos.  
El movimiento continuo del tubo en los tres sistemas analizados produce una pérdida importante
de resolución que es mucho más notoria para los sistemas con mayor rango angular y a medida
que aumenta la altura con respecto al detector. En este trabajo también se comprobó que los
sistemas que aplican un “binning” o unión de píxeles tienen una pérdida importante de
resolución incluso en alturas próximas al detector debido al aumento en el tamaño de pixel. La
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resolución en los planos reconstruidos (XY-MTF) presenta una caída importante a bajas
frecuencias acompañada de un desplazamiento del máximo hacia frecuencias intermedias
debido a la presencia del denominado artefacto de “overshooting”. Este comportamiento es
notorio tanto en la MTF medida en la dirección del movimiento del tubo como en la
perpendicular. Los estudios teóricos predicen una resolución mayor en los planos para sistemas
con rango angular estrecho. Sin embargo, el “pixel binning” da lugar a una pérdida importante
de resolución que es más notable en la resolución medida en la dirección paralela al movimiento
del tubo. La resolución en profundidad obtenida en todos los casos está limitada por la
ineficiencia en la eliminación de los artefactos de reconstrucción de los algoritmos. Esto da lugar
a una resolución peor que el espesor de 1 mm de los planos reconstruidos fijado en todos los
sistemas. Se comprobó que la resolución en profundidad es mayor para los sistemas con rango
angular ancho que para los de rango angular estrecho. En ambos casos, su valor está modulado
por los filtros usados con los algoritmos de reconstrucción que pueden mejorar el valor de este 
parámetro en mayor o menor extensión. La función de dispersión de artefactos (FDA)
proporciona una medida de la extensión de los artefactos generados en el proceso de
reconstrucción. Se determina utilizando una matriz de pequeñas bolas distribuidas de forma
equiespaciada. El valor de la FDA en los equipos con rango angular ancho resultó menor que la
medida para los sistemas con rango angular estrecho. Este resultado es consistente con el 
obtenido para la resolución en profundidad.
Los valores de dosis glandular promedio (DG) estimados para distintos espesores de PMMA
fueron siempre superiores para la DBT. Estos valores fueron siempre inferiores a los valores de
referencia. El aumento de los valores de DG con el espesor de PMMA es muy dependiente de la
calibración del sistema de DBT mientras que sigue un comportamiento muy similar cuando los
equipos operan en la modalidad de FFDM. Para un espesor de 45 mm de PMMA, la relación entre
las DG de la DBT y de la FFDM estuvo comprendida entre 1.34 y 2.58. 
En la contribución [5] se abordó un análisis comparativo de dos algoritmos para el cálculo
automático de la densidad de la mama (Vbd) a partir de imágenes de mamografía digital (FFDM)
y de las proyecciones de tomosíntesis. Los estudios demuestran que la densidad de la mama
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reduce la sensibilidad de la mamografía. Asimismo, este parámetro es un predictor del riesgo de
desarrollo de cáncer de mama. Ambos aspectos están siendo considerados en los programas de
detección precoz de cáncer de mama (screening en adelante) con el objetivo  de establecer  
modalidades de screening en función de la densidad de mama de cada mujer. Por otro lado, la 
proporción de tejido glandular determina el riesgo de cáncer radioinducido por lo que es un dato 
necesario para el cálculo de la dosis promedio en tejido glandular.
Los dos algoritmos comparados han sido desarrollados y comercializados por Hologic bajo la
denominación Quantra. El estudio está parcialmente motivado por la necesidad de determinar
la validez de los resultados obtenidos con el algoritmo que opera sobre las proyecciones de DBT.
Este algoritmo sustituye al que opera sobre las imágenes de FFDM cuando la imagen sintética
reemplaza a las imágenes FFDM. En el estudio se incluyeron un total de 561 pacientes con edades
comprendidas entre los 32 y 86 años. Todas las pacientes habían sido sometidas a un examen
COMBO (DBT+FFDM) en el que se utiliza la misma compresión para ambas adquisiciones.
En el estudio se comprueba que los valores para los parámetros proporcionados por ambos
algoritmos presentan diferencias estadísticamente significativas  pero están bien  
correlacionados. Los valores de la densidad volumétrica (Vbd) y del área de densidad mamaria
(Abd) calculados con Q2D son mayores que los reportados por Q3D (8% y 77% respectivamente).
Las diferencias más importantes se encontraron para las mamas más gruesas. Los valores de Vbd 
estimados por Q2D y Q3D para el 75% de las mamas son iguales o inferiores a 19% y 17%
respectivamente. Estos valores distan mucho de los habitualmente considerados en los estudios
dosimétricos.  
Q2D y Q3D clasifican cada mama dentro de una de las cuatro categorías BIRADS habitualmente 
utilizadas en los informes de los exámenes de mamografía. Las diferencias en los Vbd no se
reflejaron en la clasificación proporcionada por cada uno de los algoritmos y ambos incluyeron a 
la mayoría de las mamas en las categorías BIRADS b y c (mamas con áreas dispersas de densidad
fibroglandular y mamas heterogéneamente densas).
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Las diferencias entre los valores de Vbd obtenidos con ambos algoritmos no dan lugar a
diferencias en los valores de DG. Las medianas de los valores de DG de los exámenes de DBT y de
FFDM obtenidos para las mamas densas son similares. En consecuencia, el uso de la DBT para el 
diagnóstico de las mamas muy densas no implica una penalización en término de dosis y si
implica un beneficio considerable teniendo presente que la densidad disminuye de forma
considerable la sensibilidad de la mamografía. Las diferencias con las glandularidades
habitualmente utilizadas en los protocolos europeos (Dance y col.) son importantes mostrando
que las DG obtenidas con estos valores están subestimadas en un 6% en promedio. 
Conclusiones
Esta tesis doctoral presenta los resultados obtenidos en la caracterización del funcionamiento de
los sistemas de tomosíntesis. El carácter novedoso de estos sistemas requiere la investigación de
metodologías que permitan evaluar la calidad de imagen y determinar los valores de dosis.
 En primer lugar, se han determinado los valores de dosis promedio en tejido glandular (DG)
impartidos a pacientes en los tres modos de operación del sistema de tomosíntesis de mama:
convencional (FFDM), tomosíntesis (DBT) y COMBO (FFDM+FFDM). Los valores de DG en los
modos FFDM y DBT (dosis por barrido) no superan los valores de referencia recomendados en
los protocolos europeos. Sin embargo, en la modalidad COMBO, que es la aprobada en el uso
clínico de estos sistemas, la DG supera los valores de referencia. El valor de la DG del examen
COMBO (dos vistas (CC y MLO)) es un factor 2.4 superior al de la FFDM. 
En segundo lugar, se ha analizado la capacidad diagnóstica de la imagen sintética, se ha evaluado
la calidad de imagen con métodos físicos y se ha estimado la reducción de dosis que supone
utilizar  esta imagen  sustituyendo a la  FFDM.  Los estudios con pacientes y con maniquíes con 
fondo estructurado muestran que la imagen sintética presenta una calidad de imagen no inferior
a la de la imagen convencional. El resultado se invierte cuando se comparan las imágenes
sintética y convencional de maniquís con fondo homogéneo. De acuerdo con los valores de dosis
estimados para las mamas más frecuentes (espesor entre 5 y 6 cm), sustituir la imagen FFDM por 
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la imagen IS significa una reducción del 44% en las dosis respecto al modo COMBO o un aumento 
del 26% respecto a las dosis de la mamografía digital del mismo equipo. 
 En tercer lugar se ha caracterizado el funcionamiento de tres de los sistemas de tomosíntesis
que tienen una mayor implantación. En este estudio se han verificado a grandes rasgos las
predicciones teóricas sobre influencia de los parámetros de la DBT en la calidad de imagen. No
pudo identificarse ninguna combinación de parámetros de tomosíntesis que proporcionase una
calidad superior. En todos los casos, existen muchos factores que modulan el resultado final. Por
ello, es necesario una mayor investigación sobre métodos y maniquís que aporten esa
información.
En cuarto lugar se ha analizado un algoritmo de cálculo automático de la densidad de la mama
(Quantra) basado en las proyecciones de la tomosíntesis. Se comprobó que los valores de 
densidad proporcionados por este algoritmo eran inferiores en media a los encontrados con un 
algoritmo basado en las imágenes FFDM del mismo fabricante. Las diferencias en los valores de
densidad de ambos algoritmos no influyeron en la clasificación BIRADS de las pacientes
analizadas que fueron incluidas mayoritariamente en las categorías b y c. Las diferencias en los
valores de densidad no produjeron tampoco diferencias significativas en los valores de DG. Se
demuestra que para las mamas densas, el examen de DBT no implica una penalización en término
de dosis y puede significar un beneficio en el diagnóstico.
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SUMMARY
Methods of dose and image quality evaluation in new 
mammography technologies
Introduction 
Breast cancer is the most common tumor in the female population in developed and developing
countries. There are 26,000 new cancer cases in Spain per year, representing almost 30% of all
women`s tumors in our country. Most cases are diagnosed between the ages of 35 and 80, with
a maximum between 45 years and 65 years. Breast cancer is the leading cause of cancer-related
deaths among women, more than 6000 a year in Spain.
Early detection of breast cancer is the goal of population screening programs. These programs
are based on mammographic images (X-ray breast imaging) as it is demonstrated its higher
sensitivity for the detection of early-stage breast cancer. Conventional mammography has
limitations due to full breast volume is projected in a plane. This causes the overlapping of breast
tissue, which can obscure important features of malignancy (false negatives). Overlapping tissue
is also a frequent cause of false-positive findings. Advances in the development of digital
detectors have led to the development of new breast imaging modalities in recent years such as
breast tomosynthesis, dual energy contrast-enhancement or breast TC.
Digital breast tomosynthesis (DBT) has experimented an exponential growing in the last five
years with an important number of units installed around the world. The X-ray tube in DBT moves
along a limited arc during exposure. During this trajectory several low-dose projections are
acquired from different angles that are used to reconstruct multiple thin slices parallel to the
detector plane. Each slice represents a smaller volume largely reducing the tissue overlapping.
Regarding the clinical potential of DBT, several large-population based breast screening trials and
research studies indicate that DBT examinations increase the cancer detection rate and reduce
the recall rate. This benefit has the cost of higher radiation doses than in FFDM with an increase
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in the risk of a radioinduced cancer. The Food and Drug Administration approved the DBT clinical
use conditioned to the acquisition of conventional mammograms together to DBT projections to
guaranty microcalcification diagnosis. Thus doses delivered in DBT examinations are a factor
between 2 to 3 times the doses of FFDM examinations. Synthetic images (SI) built from the
reconstructed slices are being proposed as an alternative to FFDM images. The diagnosis  
capability of SI is being analyzed in numerous clinical and physical studies.
Several technical optimization investigations have been carried out in order to determine the
most suitable DBT parameters for image quality. However, no optimal general configuration has
been found since generally every advantage comes at a cost, which leads to a wide variety of DBT
configurations observed in current commercial systems. The most important differences lie in 
the angular range, number of projections, tube motion and X-ray beam quality. Reconstruction
algorithms play an important role in the final image quality. The SI quality is totally dependent 
on the particular option of each DBT system. 
The lack of previous experience in this image modality as well as the diversity of configurations
make it necessary to define tools and to test procedures that allow to characterize the
performance of DBT systems, to evaluate their image quality and to estimate the radiation dose
values imparted.
Motivation and objectives
This thesis is motivated by the need to have a thorough knowledge of the tomosynthesis systems
performance that enabled the development of adequate methods to evaluate the image quality
and radiation doses imparted.
The goals were as follows:
1. To compute mean glandular dose imparted in DBT examinations. To compare with mean
glandular dose delivered in FFDM examinations.
2. To compare dosimetry methods usually employed in Europe and USA and Canada. 
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3. 	 To analyze the impact on mean glandular dose of DBT examination protocols  
recommended by the manufacturers.
4. To develop specific phantoms and software for image quality evaluation.
5. To evaluate the performance of commercialized DBT systems in the clinical environment.
6. To analyze the synthetic image by means of patient images and phantoms.
7. To analyze the performance of automatic algorithms for breast density computation.
8. To estimate mean glandular dose using the breast density computed with the automatic
algorithms. 
Results
This PhD thesis is comprised by five papers.
The first article [1] is focused on the computation of radiation doses delivered to a sample of 
patients from DBT examinations and its comparison with dose values imparted in FFDM 
examinations. The study was developed with the system Selenia Dimensions (Hologic Inc,
Bedford, USA) that was just installed in a hospital at Madrid Autonomous Community. Mean 
glandular doses (DG) were estimated following the European protocols. A second objective of
this paper was to compare the computed DG values with the values estimated following the
American methods (USA and Canada). For breasts with thickness of  between  50 and 60  mm  
(more frequent thickness), median DG values per view (CC or MLO) was 1.3 mGy and 1.7 mGy for
FFDM and DBT respectively. Both values are lower than the reference value (2.5 mGy) adopted
in the European protocols. For these breasts, to replace FFDM by DBT yields to a DG increase of
32%. The median DG value per view for the COMBO (FFDM+DBT) mode was 2.98 mGy which is
higher than the reference value. The median DG values per an examination of two views per
breast (the one performed at the installation) was 6.0 mGy for the COMBO mode and 2.52 mGy
the FFDM modality. Thus, DG values delivered in COMBO examination are 2.4 times higher than
for FFDM examinations.
 DG values estimated with the American and European protocols do not have differences 
statistically significant for DBT acquisitions. However, DG values for FFDM computed according
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with the American protocol are 10% higher. For breasts with thickness of between 50 and 60
mm, DG values for the COMBO mode estimated with the American protocol were 2.2 times
higher than the DG for FFDM.  
The ratio between DG values from DBT and FFDM estimated with the American protocol is 11.5%
smaller than the ratio with DG values from the european protocol. Thus, the procedure to
estimate dose values is relevant to determine the impact on radiation doses from DBT
examinations. The differences on the results explain the variability of DG values for DBT and
FFDM found in the published literature.
The second paper [2], compared the image quality of both the synthetic images (SI) and the FFDM 
images of a sample of patients that underwent a DBT examination in COMBO mode. The images
obtained for the TORMAM phantom were also analysed. The SI was obtained with the Selenia
Dimensions system (Hologic Inc, Bedford, USA) and it is denominated C-View.
The study show differences statistically significant between the sensitivity and specificity of SI
and FFDM images to detect breast distortions which was higher for the synthetic image.  The  
opposite result was found for masses with a specificity of 25% for the SI and 57% for FFDM. The
categorization in  benign or  malign  lesions  do not present differences statistically significant.
However, 16% of the malign lesions were not detected in FFDM images against 7% for the SI  
images. 
The TORMAM phantom used in the study has the distinction of containing microcalcification
cluster included into a structured background. The phantom also contains low contrast details
(fibres and masses) included into a uniform background. 7 observers scored the detectability and
visibility of the phantom details. The results showed differences statistically significant between
SI images and FFDM images. Detectability and visibility of details in the uniform background was
worse for the SI images due to processing artefacts. Microcalcification clusters were better
detected in the SI images.
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The dose save computed in this study derived from the use of the SI images was 44% with respect
to the doses for the COMBO mode whilst it was found a dose increase of 26% with respect to the
dose for FFDM.  
In the third paper [3], the SI and FFDM images of the TORMAM phantom were evaluated by
numerical observers. Two figures of merit were defined to analyse the differences between the
two types of images: contrast to noise ratio (CNR) and the detectability index d’. This latter
parameter is the output of the non-prewithening matched filter (NPW) observer model used in
the study. d’ values for low contrast details included in the uniform background are lower for SI
images and the opposite was found for the CNR values. Thus, NPW model better reproduce the
human observer performance for this experiment. It was also found that CNR and d’ increased
with the nominal contrast of the low contrast details. 
The fourth paper [4] addressed the characterization of the three DBT systems more extended in
Spain (Hologic (Dimensions), Fujifilm (Innovality) y Siemens (Inspiration)). To carry out this work 
was necessary the previous development of tools intended for experimental measures as well as
for image analysis software. The characterization included the study of the detector response
function and the noise contributions in DBT projections and FFDM; the automatic exposure
control; the resolution of DBT projections and reconstructed planes, and the artefact spread
function.
Response functions were found to be linear for all the projections and in FFDM. The detector
gain for DBT projections is larger than the one found for FFDM. Quantum noise contribution for
DBT projections is the highest in spite of the low exposure used to acquire them. Regarding the
automatic exposure performance, CNR values obtained for several PMMA thicknesses are
smaller  in DBT projections in  comparison  with CNR values  for  FFDM. This is due to DBT
projections are acquired with low exposure and none antiscatter grid is employed. It was also
observed that systems with large scan angle yields to lower CNR values for the reconstructed
planes.
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The continuous X-ray tube movement leads to blurring which is more noticeable for DBT systems
with large scan angle. In addition, the blurring increases with the distance to the detector plane.
DBT systems. The influence of pixel re-binning is observed in the blurring at positions closer to
the breast support table. The overshooting artefact critically affects the measurement of the XY-
MTF leading to a MTF peak shifting in the tube travel and chest-nipple directions. Theoretical
considerations predict larger XY resolution for narrow scan angle systems. However, pixel re-
binning yields to blurring which is more noticeable in the tube travel direction. For all systems,
the in depth resolution (Z-resolution) is oversampled partly because the artefacts from the
reconstruction are not efficiently removed yielding to a resolution lower than  the  1mm  slice  
thickness. Z-resolution is higher for wide scan angle than for narrow scan DBT systems. The z-
resolution is highly modulated by the filters used in the reconstruction algorithms. Artifact spread
function (ASF) measures the extension of the artifact spreading through the slices that diminishes
its sensitivity. This function is measured with a matrix of equally spaced small beads. The ASF for
wide scan angle DBT systems is narrower than for narrow scan systems. This results is consistent 
with the in depth-resolution.
DG values measured for DBT for several PMMA thicknesses are higher than for FFDM, but they
remain below reference values defined for mammography systems for all the PMMA thicknesses.
The increase of DG values with PMMA thickness is very dependent on the particular DBT system
calibration, while all the systems in FFDM mode have a similar calibration dose-wise. The ratios 
between DG for DBT and DG for FFDM for 45 mm PMMA thick are between 1.34 and 2.58. 
The fifth contribution [5] is focused on the comparison of two automatic algorithms for breast 
density (Vbd) computation from FFDM images and from DBT projections. The studies 
demonstrate that breast density reduces the sensitivity of mammography. Breast density is also
a predictor of the risk for breast cancer. Both aspects are being considered to tailor the screening
programs according to breast characteristics. Finally, breast density determines the risk for 
radiation-induced cancer and its knowledge is needed for DG estimates.
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The algorithms of this study were developed and commercialized by Hologic under the
denomination of Quantra. The investigation was motivated by the need to validate Quantra 
algorithm operating with the information of DBT projections. This algorithm will be used in the
cases where the SI image replaces the FFDM image. A total of 561 patients with ages between
32 years and 86 years were included in the study. All the patients underwent a COMBO 
examination with the same compression for both DBT and FFDM acquisitions. 
The values provided by both algorithms for the several parameters were well correlated and their
differences were statistically significant. The notation will be Q2D and Q3D for the algorithms
operating on FFDM images and DBT projections respectively. Q2D yields to volumetric breast
density (Vbd) and aerometric breast density (Abd) values higher than the values obtained with
Q3D (8% and 77% respectively). The more important differences for these parameters were
associated with the thicker breasts. The Vbd values for 75% of women were equal or smaller than 
19% and 17% depending on Q2D or Q3D was used. These values are much lower than the usual
ones considered to estimate DG values. 
The differences between the Vbd values obtained with Q2D and Q3D algorithms do not turn into
noticeable differences on BIRADS density classification and MGD estimates. Most of breast were
included in b and c BIRADS categories. 
The median MGD values for dense breasts (BIRADS d category) are similar for both FFDM and
DBT imaging modalities. Consequently, the risk of DBT and FFDM examinations for dense breasts
would be similar, which supports the inclusion of DBT in screening programs, increasing their
sensitivity for these breasts. On average, the MGD values calculated  with the breast  density  
estimated  with Quantra algorithms  are  6%  higher  than the MGD computed with the current 
breast glandularity values considered in the current protocols of breast screening programs.
Conclusions
This PhD thesis presents the results obtained in the characterization of the performance of breast
tomosynthesis systems. The novelty of these systems makes necessary to investigate new
methods to evaluate image quality and dose values.
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Firstly, mean glandular doses delivered to patients were investigated for the three different  
operating modes of the DBT system: FFDM, DBT and COMBO (FFDM´DBT). DG values per image 
for FFDM and DG values per scan for DBT do not overcome the reference values proposed in the
European protocols. However, DG values provides in COMBO examinations (two views (CC and
MLO)) are 2.4 higher than DG for FFDM overcoming the reference values.
Secondly, the diagnostic capability of the synthetic image (SI) was analyzed. The image quality of
the SI was evaluated using physical measurements. The dose reduction related with the 
replacement of the FFDM image by the SI image was also computed. Clinical studies with patients
and phantom studies show a non inferior image quality for the synthetic image. SI images show 
a worse performance than FFDM for phantom images with uniform background due to
processing artifacts. The replacement of the FFDM image by the SI image in the COMBO
examination reduces the DG values by a 44% and increase the DG by 26% with respect the DG 
values for FFDM modality.
Thirdly, it was analyzed the performance of the three DBT systems from different manufacturers
more extended in our country. In this study, it was verified the theoretical predictions regarding
the influence of DBT parameters on image quality. However any combination of DBT parameters
outperforms the image quality since there are many other factors influencing the final image
quality. Thus, more research is needed to find methods and phantoms that allow to differentiate
between the qualities of different systems. 
 Fourthly, it was analyzed the performance of an algorithm for the automatic computation of
breast density bases on DBT projections (Quantra). The volumetric breast density computed with
this algorithm was in average lower than the values obtained with other Quantra algorithm  
designed for operating with FFDM images. The differences in Vbd from both algorithms did not
influence BIRADS categorization neither MGD estimations. It was demonstrated that for dense
breasts DG values from FFDM and DGT are similar. Thus DBT examinations for dense breast could
represent a net benefit.
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ABREVIATURAS 
CAE
CC
CHR
DBT 
DQE 
FBP
FDA
FFDM 
FN 
FP 
FR
K 
mAs 
MC
MGD
MLO 
MTF
NNPS 
PMMA
PSF 
Control automático de exposición
Cráneo caudal 
Capa hemirreductora 
Tomosíntesis Digital de Mama 
Eficiencia de detección cuántica
Retroproyección filtrada
Función Dispersión de Artefactos
Mamografía Digital Convencional 
Falso negativo 
Falso positivo 
Función de respuesta
Kerma 
Carga del tubo (miliamperios·segundo)
Monte Carlo 
Dosis glandular promedio
Medio lateral oblicua
Función de transferencia de modulación
Espectro de potencia de ruido normalizado 
Polimetilmetacrilato de metilo 
Función de dispersión de punto
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RCR Relación contraste ruido 
RSDR Relación diferencia de señal-ruido 
TC Tomografía computarizada 
TFP Tasa de falsos positivos 
TFT Transistores de película fina 
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1. INTRODUCCIÓN
1. ANTECEDENTES 
Las técnicas de imagen basadas en el uso de rayos X (radiodiagnóstico) han tenido una evolución 
espectacular en los últimos 30 años impulsada por la necesidad de obtener información
diagnóstica cada vez más fiable. La superposición de estructuras inherente a las imágenes de
proyección ha sido y es una de sus principales limitaciones. Los primeros pasos para superar este
problema se dieron en la década de los años 1930-40 con el desarrollo de técnicas de tomografía
basadas en la adquisición de varias proyecciones con el tubo de rayos X y la película situados en 
distintas posiciones1,2 (fig.1). Las imágenes obtenidas se combinaban para poder visualizar con
relativa nitidez diferentes planos paralelos y así localizar con mayor fiabilidad la posición en
profundidad de las estructuras anatómicas. La tomografía no logró implantarse debido a
problemas prácticos como el uso de la película y las técnicas para adquirir y visualizar las
imágenes de distintos planos. El segundo paso en esta evolución fue la introducción de la
tomografía computarizada (TC) en 1970. Esta modalidad es la primera en utilizar detectores de
imagen en lugar de la película tradicional para registrar múltiples proyecciones mientras el tubo
de rayos X y los detectores rotan alrededor del eje axial del paciente. Las proyecciones adquiridas
se procesan utilizando algoritmos de computación (reconstrucción) para obtener distintos cortes
transversales de poco espesor, lo que elimina la superposición de estructuras. La TC ha supuesto
un avance transcendental en el diagnóstico de distintas patologías propiciando la aparición de
diferentes desarrollos técnicos y ampliando espectacularmente el número de indicaciones 
clínicas. 
El desarrollo de detectores digitales para radiodiagnóstico convencional ha favorecido el que se
volviera a retomar la modalidad de tomosíntesis y a explorar sus posibles indicaciones. Si bien
esta modalidad no elimina la superposición de estructuras de forma tan efectiva como la TC, 
presenta ciertas ventajas como son la menor duración del examen, menor dosis impartida y una
reconstrucción de imágenes (planos) más rápida al tener que procesar un número mucho menor
de proyecciones. Estas ventajas han motivado que se considerara su aplicación para el examen
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de mama, donde el desarrollo de la TC ha encontrado numerosos obstáculos y, entre ellos, los
altos valores de dosis.
(a) (b)
Figura 1. (a) Esquema de un sistema tomográfico con película de acuerdo con el diseño de Ziedses Des 
Plantes (1931). Durante la exposición, el tubo de rayos X se desplaza mientras que la película lo hace en
sentido opuesto de forma sincronizada; (b) Las estructuras que  se encuentran en el plano A, donde se
encuentra el centro de rotación (Fulcrum), se proyectan de forma enfocada (A1 y A2) en la película. Los
puntos de otros planos (B) se proyectan de forma continua originando imágenes borrosas sobre la pelicula.
2. CARACTERÍSTICAS DE LA MAMA
Los tejidos presentes en la mama son fundamentalmente el tejido adiposo (grasa) y el tejido
fibroglandular (fig.2a). La proporción y distribución de ambos tejidos varía de una mujer a otra y 
su distribución evoluciona con la edad existiendo diferencias acusadas entre los patrones
mamográficos de mujeres con edad similar (fig. 2b).
1. Pared del tórax 
2. Músculo pectoral
3. Lóbulos
fibroglandulares
4. Pezón
5. Areola 
6. Ducto
7. Tejido graso
8. Piel.
(a) (b) 
Figura 2. (a) Anatomía de la mama. El tejido glandular está compuesto de ductos y lóbulos con tejido  
conectivo y grasa. La glándula está separada del músculo por el espacio retromamario. (b) Imágenes
radiográficas de la mama (proyección medio lateral-oblicua) mostrando patrones de densidad crecientes 
desde mama grasa a la izquierda hasta mama muy densa a la derecha.
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La presencia de cáncer de mama se relaciona con distintos tipos de hallazgos en la imagen
radiográfica que se clasifican en calcificaciones, nódulos y distorsiones o espículas de tejido
fibroso (fig. 3). Otros signos radiológicos son las asimetrías percibidas al comparar imágenes con
lateralidad diferente o las distorsiones del parénquima mamario. 
Las calcificaciones son granos de hidroxiapatita de calcio o fosfato de calcio que están asociados
con el cáncer de mama hasta en un 50% de los casos, sobre todo las de menor tamaño. Su tamaño
individual varía entre algunos mm2 y menos de 0,001 mm2 y suelen presentarse en agrupaciones.
Los nódulos presentan una composición con variaciones en la proporción de grasa (lípidos) y agua
originando distintos patrones de densidad en la imagen. El diagnóstico de la benignidad o
malignidad de estas lesiones se apoya además en aspectos relacionados con su forma y con la
apariencia de sus bordes. Las distorsiones se presentan como espiculaciones que irradian desde
un punto central sin nódulo definido. Son de difícil detección con independencia de su
composición.
Figura 3. Hallazgos radiológicos
en la mama. 
De izquierda a derecha y de
arriba abajo:
x Microcalcificaciones, 
x Nódulo circunscrito
x Nódulo espiculado
x Distorsión
x Asimetría
3. CARACTERÍSTICAS RADIOLÓGICAS DE LOS TEJIDOS MAMARIOS Y DE LOS HALLAZGOS
Las diferencias entre los coeficientes de atenuación lineal (μ) de los distintos tejidos mamarios 
son pequeñas y más acusadas cuando se utilizan haces de radiación de baja energía3 (fig. 4a).
Para estas energías, los tejidos glandular y adiposo se diferencian bien en la imagen mamográfica.
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El carcinoma puede detectarse más fácilmente cuando se encuentra inmerso en tejido graso pero 
puede pasar inadvertido cuando está dentro del tejido glandular (fig.4a). Este hecho representa
una de las principales limitaciones de la mamografía. Las microcalcificaciones pueden detectarse
tanto sobre tejido graso como sobre tejido fibroglandular debido a su mayor atenuación. Su
detección la limita el ruido y/o la falta de resolución de la imagen debido a su pequeño tamaño. 
La visibilidad de las espículas que acompañan a las distorsiones está determinada por la
resolución y el ruido anatómico.
4. CARACTERÍSTICAS DE LOS EQUIPOS DE MAMOGRAFÍA
Para detectar las lesiones en las imágenes mamográficas y poder realizar un diagnóstico
adecuado se requiere imágenes con alto contraste, bajo ruido y alta resolución. Estas exigencias
han conducido a una optimización continua de los equipos de rayos X, los detectores de imagen
y las técnicas radiográficas.
Los equipos de mamografía poseen unas características diferentes de las de los equipos
destinados a exámenes convencionales. El tubo de rayos X está ligeramente inclinado (fig. 4b) 
para que el haz de radiación sea más intenso en la región de la mama próxima a la pared torácica
que es la que tiene mayor espesor (fig. 2b). El haz está colimado en forma de un semicono con el
plano de simetría que pasa por su generatriz tangente al borde del soporte de la mama próximo
al tórax. Además, para favorecer una mayor resolución espacial, el tamaño de foco de los equipos
mamográficos (0.3– 0.4 mm) es menor que el de los tubos convencionales.
Para obtener la mamografía, la mama se apoya en un soporte de dimensiones 18x24 cm2 o 24x30 
cm2 fabricado con fibra de carbono (fig. 4b) que transmite prácticamente el 100% del haz de
radiación. Debajo de este soporte se coloca la rejilla antidifusora y, a continuación, el detector
de la imagen. Los detectores digitales se fabrican con Se amorfo (detección directa) o con Si
amorfo acoplado a un centelleador de ICs (detección indirecta). En ambos casos, la señal eléctrica
(carga) generada en la interacción del haz de radiación con el material es recolectada por
transistores de película fina (TFT) dispuestos formando una matriz. El tamaño de los TFTs de los
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detectores de mamografía está entre 50 Pm y 100 Pm, mucho menor que en los equipos de
radiografía convencional. 
Entre la mama y el tubo de rayos X se coloca la pala de compresión (fig. 4b) que tiene unos 3 mm
de espesor y está fabricada con polimetilmetacrilato (PMMA). Es muy importante mantener la
mama comprimida durante la adquisición de la imagen para evitar la borrosidad por movimiento,
conseguir una ecualización del espesor de la mama, aproximar las estructuras mamarias al
detector mejorando así la resolución, disminuir la radiación dispersa (menor ruido) y, finalmente,
disminuir la dosis de radiación.
(a) (b) 
Figura 4. (a) Dependencia del coeficiente de atenuación lineal (m-1) con la energía del haz de rayos X para 
el tejido glandular, la grasa y el carcinoma ductal infiltrante3 (b) Esquema del tubo de rayos X de un equipo 
de mamografía y de los elementos de los equipos de mamografía (compresor, rejilla y detector de la 
imagen).
Los tubos de rayos X utilizados en mamografía se fabrican con ánodos que pueden ser de
molibdeno (Mo), rodio (Rh) o tungsteno (W). El espectro generado con Mo o Rh contiene una
proporción alta de rayos X característicos (líneas L de ambos materiales) con energías inferiores
a 20 keV para potenciar el contraste entre los tejidos y las lesiones mamarias. Los filtros que se
utilizan en combinación con estos ánodos son de Mo y de Rh (combinaciones Mo/Mo, Mo/Rh,
Rh/Rh) para eliminar parte de los fotones de alta y baja energía del espectro generado. La
introducción de los detectores digitales ha facilitado la incorporación de tubos con ánodos de W
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y filtros de otros materiales (Ag). El procesado posterior de las mamografías digitales compensa
las posibles pérdidas de contraste debidas a la eliminación de los fotones de rayos X
característicos y a una calidad del haz más penetrante.
El control automático de exposición (CAE) de los equipos de mamografía selecciona 
automáticamente la calidad del haz (ánodo, filtro y tensión) y la carga del tubo (mAs). Esta
selección se hace en función del espesor de mama bajo compresión y de la atenuación de la
mama, determinada a través de exposición previa (predisparo) con bajo mAs.
5. LIMITACIONES DE LOS EXÁMENES MAMOGRÁFICOS, IMPACTO EN EL DIAGNÓSTICO 
Las propiedades de atenuación de los tejidos y lesiones mamarias están en el origen de las
limitaciones en la capacidad diagnóstica de la mamografía. En las mamas extremadamente
densas el tejido glandular ocupa prácticamente la totalidad del parénquima mamario (fig. 2b) lo
que reduce la visibilidad de los detalles de interés diagnóstico. Este problema adquiere una
dimensión mayor teniendo en cuenta que las mamas densas tienen una probabilidad mayor de 
desarrollar cáncer de mama.4,5 Una situación similar se presenta con las mamas gruesas. En este 
caso, se trata de lograr un compromiso entre dosis y exposición para que la señal transmitida por
la mama y que alcanza el detector sea lo suficientemente intensa y tenga el menor ruido posible.
A lo anterior hay que sumar la superposición de estructuras que se produce en la imagen de
proyección que puede enmascarar lesiones (falsos negativos, FN) o  dar lugar a detalles  que  
simulen lesiones (falsos positivos, FP).
Pese a estas limitaciones, la mamografía es hoy por hoy la modalidad que presenta una mayor
sensibilidad para la detección precoz del cáncer de mama. Es importante señalar que el cáncer
de mama es el tumor más frecuente en las mujeres6. En el año 2012 se diagnosticaron en Europa
más de 494.100 casos causando la muerte a 143.000 mujeres. En España estos valores fueron,
respectivamente, 25.200 y 6.1007. El diagnóstico precoz del cáncer es esencial para su 
tratamiento y para la superación de la enfermedad. En la mayoría de los países se han
implementado programas poblacionales de detección precoz basados en la obtención de 
mamografías. La reducción en la mortalidad en los programas de 11 países europeos (incluida
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España) ha sido del 25% (intervalo de confianza del 95%:13-36%) en mujeres con edades
comprendidas entre los 50  y  69  años.8 Las desventajas detectadas son el sobrediagnóstico,
cifrado en el 6.5%, y la tasa de falsos positivos (TFP) estimada en un 17%.9 El desarrollo de nuevas
y prometedoras tecnologías como son la “mamografía digital de mejora del contraste” (Contrast-
Enhanced Mammography) y las técnicas 3D: tomografía computarizada de mama y tomosíntesis
de mama tiene como objetivo superar las limitaciones descritas.
6. TOMOSÍNTESIS DE MAMA
La Tomosíntesis Digital de Mama (DBT) ha tenido un desarrollo espectacular en los últimos años
con un incremento muy notable en el número de unidades instaladas. Esto se debe
esencialmente a los resultados obtenidos en diversos estudios clínicos que demuestran un
aumento en la tasa de detección de cáncer y una reducción en la tasa de rellamadas cuando se
usa la DBT. 10,11,12,13,14,15,16 La inclusión de esta modalidad en los programas de detección precoz 
de cáncer de mama está actualmente en debate, con varios programas ensayando el valor
diagnóstico de la DBT. 17,18 
La primera patente de un equipo de DBT fue presentada por Nicklasson y col. en 1997.19 El  
modelo diseñado sobre la base de un equipo de mamografía funcionaba según el esquema
mostrado en la fig. 5a. El tubo de rayos X se desplaza describiendo una trayectoria en forma de
arco con un rango angular limitado. Durante este desplazamiento, se adquieren una serie de
imágenes desde diferentes ángulos (proyecciones) mientras que la mama permanece
comprimida. A partir de estas proyecciones es posible reconstruir múltiples planos paralelos al
tablero o soporte de la mama de 1 mm de espesor utilizando diferentes algoritmos de
reconstrucción. Los sistemas DBT, al emplear los equipos de mamografía digital como
plataforma, sirven tanto para obtener imágenes de tomosíntesis como mamografías digitales
convencionales (FFDM) (fig. 5b). 
Con posterioridad a la publicación del artículo de Nicklasson, se han desarrollado múltiples
estudios para establecer una configuración óptima para los sistemas de DBT, partiendo de los
equipos mamográficos ya comercializados. Los tres elementos a combinar son el procedimiento 
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de adquisición de las proyecciones, los algoritmos de reconstrucción y la  dosis  de radiación  
impartida. Otros factores importantes son la presencia de radiación dispersa y las características
del detector.
(a) (b) 
Figura 5. (a) Esquema del funcionamiento del sistema de tomosíntesis propuesto por Nicklasson et al.19; 
(b) Equipo de tomosíntesis de mama.
El protocolo de adquisición de las proyecciones es el aspecto más investigado debido a su
impacto en la calidad final de la imagen. Las conclusiones de estas investigaciones son muy 
variadas debido a las distintas metodologías empleadas (métodos de Monte Carlo, simulaciones
basadas en modelos lineales, experimentos de laboratorio con maniquíes o con especímenes,
etc), diferentes métricas de medida de la calidad de imagen (función de dispersión de línea, 
relación contraste ruido, resolución en profundidad, modelos de observador, etc.) y distintos
algoritmos de reconstrucción. Muchos de estos estudios corresponden al desarrollo de
prototipos basados en equipos mamográficos existentes con características de partida muy
distintas. El resultado de todo ello se resume en la Tabla 1 que muestra las características de los
sistemas DBT comercializados. 
6.1. Adquisición de las proyecciones
Los parámetros que caracterizan el procedimiento de adquisición de los sistemas DBT son20 (fig.
6): 
i) Geometría del movimiento tubo de rayos X 
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ii) Tipo de movimiento del tubo.
iii) Rango angular.
iv) Número de proyecciones.
v) Intervalo angular: separación angular entre dos proyecciones consecutivas (E) 
Tabla 1. Especificaciones de los sistemas de tomosíntesis de mama disponibles en el mercado
Sistema DBT
GE
Healthcare
SenoClaire
GE
Healthcare
Pristina
Hologic 
Selenia 
Dimensions
IMS Giotto 
TOMO
IMS Giotto 
Class
Philips
Microdose
Planmed
Clarity3D
Siemens
Mammomat 
Inspiration
Fujifilm
Amulet
Innovality
Geometría Full-field Full-field Full-field Full-field Full-field
Scanning
multislit
Full-field Full-field Full-field
Tipo de Detector
Energy
integrating
Energy
integrating
Energy
integrating
Energy
integrating
Energy 
integrating
Photon
counting
Energy
integrating
Energy 
integrating
Energy
integrating
Material del
detector
CsI-Si CsI-Si a-Se a-Se a-Se Si CsI-a-Si a-Se a-Se
Pitch (μm) 100 100 70 85 85 50 83 85 685 
Tamaño de píxel del 
plano en foco (μm)
100 100 95-1171 90 90 100 83/166 85
50-100/
100-150
Movimiento del
tubo de rayos X
Step-and
shoot
Step-and
shoot
Continuo*
Step-and 
shoot
Step-and-
shoot
Continuo
Continuo
Sync-and-
Shoot
Continuo Continuo
Ánodo Mo/Rh Mo/Rh W W W W W W W
Filtro
Mo: 30μm
Rh: 25 μm
Mo: 30μm
Ag: 30μm
Al: 700 μm
Rh: 50 μm
Ag: 50 μm
Ag: 50 μm Al: 500 μm
Rh: 75 μm
Ag: 60 μm
Rh: 50 μm Al: 700 μm
Rango Angular (°) 25 25 15 402 30 N/A6 30 50 15/40
Numero de 
proyecciones
9 9 15 13 11 21 15 25 15
Distancia fuente -
detector (mm)
660 660 700 685 690 660 650 655 650
Distancia detector -
eje rotación (mm)
40 40 0 20 40 4003 4.4 47 46
1 El tamaño del píxel de plano en foco cambia con la distancia al detector.
2 Las proyecciones pueden no ser equiespaciadas ni tener la misma exposición.
5 Píxeles del detector hexagonales. 
6 Movimiento del tubo: 34°.
3 Por debajo del detector.
6.1.1. Geometría del movimiento tubo de rayos X
El  tubo  de rayos X en  los  sistemas  de  DBT  gira realizando un  movimiento isocéntrico parcial1 
aprovechando la geometría de rotación de brazo en C de los equipos de mamografía
convencionales. En la geometría propuesta por Nicklasson19 (fig. 6a) el tubo de rayos X gira y
tanto el soporte de la mama como el detector de imagen se mantienen estacionarios. Otra
geometría utilizada es el movimiento isocéntrico completo (fig. 6b) en el que tubo y detector
giran alrededor del mismo centro de rotación pero en direcciones opuestas. Con ambas
geometrías, la distancia del foco del tubo de rayos X a las estructuras del paciente cambia con la
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angulación de la proyección dando lugar a una magnificación distinta en cada proyección que ha 
de ser corregida geométricamente. Cuando el detector rota hay que aplicar una transformación
adicional para relacionar los datos de la imagen proyectada con los de un plano de interés del
paciente paralelo al detector.21 
(a) (b) (c) 
Figura 6. (a) Movimiento isocéntrico parcial: el centro de giro se situa sobre el tablero y el detector es 
estacionario; (b) Movimiento isocéntrico: el detector se mueve sincronizadamente con el tubo de rayos X.
El centro de giro se encuentra sobre el detector; (c) Movimiento isocéntrico: el centro de giro está situado 
debajo del detector. 
6.1.2. Movimiento del tubo de rayos X. 
El movimiento del tubo puedo ser continuo (flying tube) o secuencial, con una parada en cada
proyección (step-and-shoot).
Los equipos con movimiento del tubo continuo realizan el barrido en un tiempo menor y la
duración total del examen es menor. El movimiento continuo produce una disminución de la
resolución de la imagen en la dirección del movimiento debido a que el tamaño aparente del
foco es mayor.22 Este efecto puede corregirse sustancialmente haciendo que la duración de la
exposición de cada proyección sea pequeña (pulsos de rayos X cortos). 
En el movimiento step-and-shoot, el tubo se detiene en cada adquisición eliminando así la
pérdida de resolución debida al movimiento continuo. Estos sistemas necesitan un cierto tiempo
para que el tubo se estabilice en cada parada antes de hacer la exposición. La duración del barrido
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es mayor lo que puede propiciar el movimiento de la paciente con el consiguiente aumento de
la borrosidad en la imagen. 
6.1.3. Rango angular, número de proyecciones y dosis.
El rango angular es el máximo ángulo recorrido por el tubo. Se mide como el ángulo subtendido
entre los ejes principales de la primera y la última proyección (D en la fig. 6) y determina el ángulo
de incidencia máximo del haz de rayos X sobre el detector. 
Resolución Z Resolución XY
Figura 7. Dependencia del rango angular de la resolución en profundidad (Z ) y de la resolución en el 
plano reconstruido (XY). 
El rango angular tiene una gran influencia en la resolución en profundidad (resolución en Z) de
los planos reconstruidos. Cuando el valor del rango angular es grande aumenta la precisión para
definir la posición en profundidad (Z) del objeto ya que sus imágenes en las proyecciones están
más separadas (fig. 7). Esto mejora la capacidad para distinguir dos objetos que están en la misma
vertical tras la reconstrucción.23,24,25 Sin embargo, la mayor inclinación de las proyecciones
origina un aumento de la penumbra del objeto y la resolución en el plano de incidencia
(resolución XY) disminuye26 (fig. 7). Por el contrario, si el rango angular es pequeño, la resolución
en profundidad disminuye mientras que aumenta la del plano. Con una mayor resolución en
profundidad los planos reconstruidos pueden tener un espesor menor y los objetos fuera del
plano en foco aparecen más borrosos (blurring).
El número total de proyecciones es el número de exposiciones obtenidas en un barrido de
tomosíntesis y determina el muestreo del volumen bajo examen (fig. 8a-d). En principio, la
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calidad de imagen se optimiza aumentando el número de proyecciones ya que se reducen los
artefactos producidos en la reconstrucción por la falta de información (fig. 8e).27 La  fig.  9a  
muestra los artefactos fuera de foco siempre presentes en las imágenes de tomosíntesis como
consecuencia del “submuestreo”.
20º 21 proy. 20º 17 proy. 20º 13 proy. 20º 9 proy.
(a) (b) (c) (d) (e) 
Figura 8. (a-d) Con un rango angular constante, al disminuir el número de proyecciones hay zonas del objeto
que son submuestreadas perdiendo información; (e) Imagen reconstruida en la que se aprecian artefactos
producidos por el submuestreo de las zonas más periféricas de la mama en las proyecciones más alejadas
de la vertical.28 
El rango angular y número total de proyecciones son dos parámetros muy interdependientes. El
número de proyecciones necesarias va en aumento a medida que lo hace el rango angular para
reducir la presencia de artefactos y aumentar la calidad de imagen en los planos en foco.29 La 
mayoría de los estudios miden la calidad de imagen de los planos reconstruidos en términos de
la relación-contraste-ruido (RCR) y de la resolución en profundidad a través de la función de
dispersión de artefactos (FDA).30 Los procesos de optimización tratan de maximizar la RCR y
minimizar la FDA. 
Un tercer factor a considerar es la dosis total de radiación impartida en el barrido de
tomosíntesis. El criterio más común es ajustar la dosis de cada proyección para que la dosis total
no exceda a la debida a una mamografía digital. Este requisito supone un límite determinante
para el número de proyecciones y para la dosis por proyección. Si el rango angular y la dosis se
mantienen constantes, el aumento del número de proyecciones por encima del valor requerido 
para minimizar los artefactos fuera de foco no produce ninguna mejora en la resolución en
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profundidad.25,31Además, el valor de la RCR de los planos reconstruidos disminuye drásticamente 
al aumentar el ruido de las proyecciones como consecuencia de una menor dosis en cada una
(fig. 10). 
(a) (b) 
Figura 9. (a) Imagen de una bolita de tungsteno de 100 Pm en el plano en foco y en los planos fuera de
foco (artefactos fuera de foco) en imágenes obtenidas con rangos angulares de 15q y 40q; (b) Función de
dispersión de artefactos (FDA) asociada a la imagen de la bolita utilizando un rango angular de 15q y 15 
proyecciones.
Los estudios publicados indican también que los criterios de optimización pueden ser distintos
en función del tipo de lesión analizado. En el trabajo de Sechopoulus y col.31 concluyen que para
un valor de dosis determinado, un rango angular grande potencia la visibilidad de las masas y 
reduce la de las microcalcificaciones. La visibilidad de las masas mejora cuando aumenta la
resolución en profundidad, al reducirse la superposición de tejidos. Las proyecciones con una
inclinación grande atraviesan espesores mayores de mama lo que contribuye a un aumento del 
ruido y a una reducción de la visibilidad de las microcalcificaciones. Reiser y col.32 y Hadjipanteli 
y col33 obtuvieron resultados similares. En este último estudio concluyen que el diámetro umbral
de las microcalcificaciones detectadas es menor para rangos angulares estrechos y mucho menor
en las imágenes convencionales de mamografía.
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5 proy. 13 proy. 
25 proy. Alta dosis 
Proy. 0q de 13 proy. Proy. 0q de 41 proy. 
Plano reconstruido en foco 
(a) (b) 
Figura 10. Influencia del aumento del número de proyecciones en la relación contraste ruido cuando el rango 
angular se mantiene constante y (a) la dosis también aumenta34; (b) la dosis se mantiene constante31. 
El ruido presente en los planos reconstruidos depende fundamentalmente de la dosis total
empleada en la adquisición. Las estrategias de optimización deben tender a que el ruido
anatómico sea el que prevalezca frente al ruido cuántico, al estructural o al electrónico. El ruido
anatómico se deriva de la distribución espacial y proporción de los distintos tejidos en la mama. 
Se demuestra que cuando predomina el ruido anatómico (mamas muy densas), la detectabilidad
de las masas de pequeño tamaño y bajo contraste es independiente del rango angular.35 
6.2. Radiación dispersa
Los sistemas mamográficos convencionales cuentan con una rejilla antidispersora (fig. 4b) para
eliminar la radiación dispersa que se produce en la mama y mejorar el contraste de la imagen.
Esta mejora tiene como consecuencia un aumento de la dosis de radiación en un factor
comprendido entre 2 y 3. Las rejillas de los equipos mamográficos convencionales son focalizadas
y, en consecuencia, su uso en DBT conllevaría una absorción muy importante de la radiación
primaria para las proyecciones con ángulos distintos de cero. En la actualidad se trabaja en el
desarrollo de algoritmos para reducir o eliminar la radiación dispersa basados en métodos de
Monte Carlo36,37ya que la presencia de la radiación dispersa, además de reducir  el contraste,
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genera inconsistencias en la reconstrucción que en ocasiones dan lugar a la aparición de
artefactos.38
6.3. Factores de exposición.
La reducción de la superposición de tejidos en tomosíntesis minimiza la necesidad de emplear
haces de baja energía para obtener un alto contraste de la lesión.  Esto permite adquirir  las  
imágenes con haces de radiación obtenidos con nuevas combinaciones ánodo-filtro y tensiones
mayores. El empleo de estos haces aumenta la probabilidad de interacción tipo Compton y
disminuye la radiación absorbida permitiendo optimizar los valores de dosis.
6.4. Algoritmos de reconstrucción
Una parte fundamental del proceso de formación de la imagen en tomosíntesis es la
reconstrucción de los distintos planos a partir de la información contenida en las proyecciones. 
Los algoritmos de reconstrucción en tomosíntesis están basados en los diseñados para TC o para 
TC de haz cónico con las correcciones necesarias para adaptarlos al rango angular limitado de
esta modalidad. Existen múltiples algoritmos que van desde el denominado “shift and add”1, 
utilizado en los años 30 con los primeros equipos de tomosíntesis, hasta los más sofisticados 
como son los métodos iterativos, empleados en los equipos modernos, pasando por los métodos
analíticos. 
Con el método de “shift and add”1 las imágenes de los planos reconstruidos presentaban baja
resolución y contraste al no ser posible eliminar completamente los objetos de los planos
adyacentes produciendo emborronamiento.  
El método analítico más utilizado en la reconstrucción de imágenes de TC es el llamado de
retropoyección filtrada (FBP)39 debido a su sencillez y rapidez. Los algoritmos de FBP se han
modificado para ser aplicados en tomosíntesis introduciendo filtros pasa-baja para compensar el
efecto del limitado rango angular. Los artefactos debidos al submuestreo (fig. 11a) se 
contrarrestan con filtros específicos como el “slice thickness” (fig. 11b) cuya finalidad es obtener 
una resolución en profundidad constante para un intervalo mayor de frecuencias.40 Este filtro 
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también reduce el aliasing y mejora la eficiencia de detección.41,42 Los filtros de rampa también
se han modificado para compensar la pérdida de información a bajas frecuencias29 (fig. 11b) 
mejorando el aplanamiento en los planos reconstruidos43. 
(a) (b) 
Figura 11. (a) Planos muestreados en el dominio de frecuencias. Zy, Zz son las frecuencias asociadas a la 
proyección adquirida con ángulo de 0q. La región muestreada tiene forma de doble cuña; (b) Esquema del
filtro “slice thickness”.
Los métodos iterativos se clasifican en algebraicos y estadísticos. Los métodos algebraicos
consisten en resolver un sistema de ecuaciones lineales de forma iterativa, “rayo a rayo”, para
averiguar el  valor  de cada voxel. Entre los métodos algebraicos se encuentran las técnicas de
reconstrucción algebraica44 (ART), reconstrucción algebraica simultánea45 (SART), reconstrucción
iterativa simultánea46 (SIRT) y el método de matriz inversa para tomosintesis47 (MITS). El método 
ART tiene una rápida convergencia ya que actualiza la estimación secuencialmente corrigiendo
el error de cada rayo, pero si las proyecciones contienen ruido puede dar lugar a imágenes 
reconstruidas muy ruidosas. Con el objetivo de disminuir este efecto se desarrolló el método
SART en el que la corrección de errores se realiza simultáneamente en cada proyección.
Los métodos estadísticos, como el de máxima verosimilitud (ML), se basan en la búsqueda de un
modelo tridimensional de los coeficientes de atenuación de rayos X que maximice la probabilidad
de obtener las proyecciones medidas. Existen diversas variaciones al  método ML  como por  
ejemplo el de “maximum likelihood expectation maximization” MLEM48,49 que es muy estudiado
en DBT. La reconstrucción con métodos iterativos requiere tiempos elevados de computación50, 
aunque en la actualidad se han reducido con el uso de tarjetas gráficas de procesado (GPU). 
7. CARACTERIZACIÓN DEL FUNCIONAMIENTO DE LOS SISTEMAS DE TOMOSÍNTESIS
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No existen procedimientos bien establecidos para evaluar el funcionamiento de los sistemas de
DBT aunque se han publicado varios trabajos que abordan el control de calidad de los sistemas
de tomosíntesis51,52,53 Los tres elementos que caracterizan el funcionamiento de los sistemas de
DBT son el detector, el control automático de la exposición (CAE) y la  calidad de  los  planos  
reconstruidos. Para evaluar los dos primeros componentes se adoptan las metodologías
empleadas en mamografía digital.
7.1. Adquisición de la imagen: proyecciones 
7.1.1. Detector. Función de Respuesta
La función de respuesta (FR) del detector relaciona el valor del pixel con el kerma incidente. En
los detectores digitales utilizados en DBT la relación entre ambos parámetros es lineal. Es
relevante determinar la FR para la proyección central y las proyecciones con mayor ángulo de
incidencia. Los estudios muestran una dependencia de la FR con la inclinación sobre todo cuando
el detector es de tipo indirecto (fig. 12). La FR puede variar también entre proyecciones como
consecuencia de la presencia de efectos tales como la remanencia de la imagen o del retraso en 
la respuesta que pueden acumularse tras las sucesivas proyecciones. Ambos efectos generan 
artefactos en las imágenes reconstruidas.54 
Figura 12. Función de respuesta obtenida para la proyección central y las proyecciones de 
máxima inclinación (primera y última) de un detector de tipo indirecto. La pendiente
disminuye para las dos proyecciones con mayor angulación.
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7.1.2. Detector. Resolución espacial
La resolución espacial determina la capacidad de un sistema para formar imágenes separadas de
objetos que están muy próximos entre sí o de objetos de pequeño tamaño. La máxima resolución
espacial en las imágenes digitales queda determinada por el tamaño del pixel del detector
(frecuencia de Nyquist = (2*tamaño pixel)-1). La resolución se estima a partir de la función de
transferencia de modulación, conocida por sus siglas en inglés como MTF. La MTF proporciona
una medida de la resolución en el dominio de frecuencias espaciales en términos de la amplitud
del contraste transferido por el sistema para cada frecuencia espacial. En el caso de los
detectores matriciales, se mide la MTF premuestreada55,56 para evitar la influencia de la
pixelización. Se mide utilizando una placa de acero de 1 mm de espesor con bordes muy pulidos
que se coloca ligeramente inclinado con respecto a la orientación de los píxeles. Se suele tomar
como referencia el valor de la frecuencia espacial para el cual la amplitud de la MTF se reduce al
50% (MTF50). En el caso de la DBT es importante analizar el impacto del ángulo de incidencia de
cada proyección en la MTF20 y del movimiento del tubo de rayos X22. En la fig. 13 puede 
observarse como disminuye la frecuencia para MTF50 con el movimiento del tubo. Esta
disminución es mucho más apreciable conforme se aproxima el borde al foco. La reducción de la 
resolución es mucho más marcada cuando el tubo se mueve de forma continua (fig. 13a). Cuando
el detector se usa en el modo “binning” (2 píxeles se convierten en 1 en la dirección del 
movimiento del tubo) se consigue una mayor señal ruido pero la pérdida de resolución debida al
mayor valor del pixel es muy importante.
7.1.3. Detector. Ruido 
El ruido está asociado a las fluctuaciones estocásticas en los valores de pixel que se presentan en
la imagen. Las fuentes de ruido son el ruido estructural, ruido electrónico y ruido cuántico. Este
último es debido al número discreto de fotones de rayos X (N) que inciden sobre el detector. El
ruido cuántico sigue la estadística de Poisson y, por tanto, es inversamente proporcional al
número de fotones detectados. 
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(a) (b)
Figura 13. MTF premuestreada obtenida en FFDM y DBT en función de la distancia del borde al foco del tubo
de rayos X (a) Tubo en movimiento continuo. (b) Tubo con movimiento step and shoot
El ruido es un parámetro muy relevante en FFDM y DBT debido a las características (tamaño y
atenuación) de las lesiones presentes en la mama. Las proyecciones en DBT son muy ruidosas al
obtenerse con una carga del tubo (mAs) muy baja y sin rejilla antidifusora. Bajos estas
condiciones, el ruido electrónico puede ser una contribución sustancial al ruido total. El ruido
estructural se elimina aplicando aplanamientos de campo que remueven la falta de uniformidad
en la respuesta de la matriz de detectores y en el haz de radiación incidente. El procedimiento
conlleva obtener imágenes bajo condiciones de exposición bien definidas que luego son 
sustraídas de las imágenes útiles. El ruido estructural puede ser importante en las proyecciones
de DBT si el aplanamiento de campo se hace con imágenes adquiridas en la proyección central.
La figura 14 muestra la dependencia del ruido total y del ruido cuántico con las proyecciones.
(a) (b)
Figura 14. Variación de (a) ruido total y (b) fracción del ruido cuántico en función de la angulación de la 
proyección. La primera y última proyecciones son las asociadas al ángulo mayor. (Datos en %)
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En el dominio de frecuencias espaciales, el ruido se caracteriza a través de su espectro (NNPS) 
que informa de la amplitud de las fluctuaciones de la señal para cada frecuencia espacial. Al igual
que en el dominio espacial, el espectro del ruido presenta variaciones en función del ángulo de
la proyección y con respecto al que se obtiene cuando el equipo opera en la modalidad de FFDM 
como consecuencia de la variación de las distintas contribuciones.
7.1.4. Control Automático de la exposición: Relación-contraste-ruido 
La visibilidad de una lesión en una imagen mamográfica está determinada por su coeficiente de
atenuación (contraste inherente), tamaño, forma y ruido presente. El cociente entre el contraste
y el ruido (RCR) es una medida de la visibilidad de la lesión. Como se ha indicado, el contraste
inherente de las lesiones presentes en la mama es muy similar a la de los tejidos mamarios, de
manera que el ruido puede afectar radicalmente a su visibilidad. El ruido es mayor en las
proyecciones con mayor inclinación (primera y última) y aumenta con el volumen de mama al
generarse más radiación dispersa. Ambos aspectos se muestran en la fig. 15, en la que también
se han incluido los planos reconstruidos en foco para que pueda observarse el efecto del ruido
en la reconstrucción. 
Figura 15. Imágenes de 
una señal de 2 mm de Al 
en las proyecciones
primera (columna izda.), 
central (columna centro)
y ultima (columna dcha.)
del barrido de DBT. La 
última columna muestra
el plano en foco obtenido
en la reconstrucción. Las
imágenes de la primera
fila se obtuvieron sin
añadir ningún espesor de
material sobre la señal.
Las imágenes de la 2ª y 3ª
fila fueron obtenidas
colocando sobre la señal
2,5 cm y 4 cm de PMMA
respectivamente.
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7.2. Reconstrucción: planos o cortes 
Si bien las métricas para evaluar los planos reconstruidos son esencialmente las mismas que las
utilizadas en las proyecciones, los procedimientos y objetos de prueba difieren. Esto añade la
tarea extra de definir y fabricar los objetos de prueba más adecuados. En los trabajos de
Marshall22, Hu23 y Zhao42 se investigan metodologías para estimar la MTF, la NNPS, la resolución
en profundidad y la dispersión de artefactos utilizando hilos de tungsteno y bolas con diámetros
del orden de las micras.
7.2.1. Resolución en los planos reconstruidos (XY-MTF)
La resolución en los planos reconstruidos depende esencialmente del rango angular de la DBT y
de los algoritmos de reconstrucción y procesado de la imagen. Puede medirse en el dominio
espacial obteniendo imágenes de hilos de tungsteno con diámetros menores o iguales a las 100 
P42 insertados sobre una lámina de PMMA (fig.16a y 16b) que se colocan ligeramente inclinados 
para evitar el efecto de pixelización. La resolución se caracteriza por la anchura a media altura
de la función de dispersión de línea determinada a partir de las imágenes del hilo. En el dominio
de frecuencias, la MTF puede estimarse a partir de la transformada de Fourier de la función de
dispersión de línea obtenida con los hilos (fig. 15a) o a partir de la función de dispersión de borde.
Es importante señalar que los algoritmos de reconstrucción no cumplen la condición de ser
aplicaciones lineales y, por tanto, el procedimiento no es riguroso.
(a) (b) 
Figura 16. Hilos de tungsteno de 100, 50 y 25 μm para medir la MTF en la dirección 
paralela (a) y perpendicular (b) al movimiento del tubo.
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La medida de la MTF en los planos reconstruidos se ve críticamente afectada por la sombra (fig. 
17) que se genera en los bordes de los objetos que son perpendiculares a la dirección del
muestreo (movimiento del tubo). Este artefacto denominado “overshooting” es consecuencia del
filtro de rampa típico de la FBP que se aplica a bajas frecuencias.40 El artefacto de overshooting
no aparece con los algoritmos de reconstrucción de retroproyección simple e iterativos.
Figura 17. Artefacto de overshooting. Las imágenes de la bola del centro (b) y de la señal de Al de la derecha (b) 
se han obtenido con el algoritmo de reconstrucción de retroproyección simple (BP) que no origina el artefacto.
El overshooting es mucho más marcado en los sistemas con un rango angular mayor (bola c).
En los hilos ligeramente inclinados también aparece este artefacto (fig. 16) afectando de forma
determinante a la MTF cuyo máximo se desplaza hacia frecuencias mayores (figs. 17a y 17b). Este
efecto también se observa en los dos mínimos que aparecen en la función de dispersión de línea
medida a partir de las imágenes de los hilos (fig. 17c).
El movimiento del tubo origina una pérdida de resolución importante (fig. 17a). La influencia del
mayor o menor rango angular en la resolución en el plano se ve modulada por aspectos como
son el “binning” o el carácter estacionario del detector.
7.2.2. Resolución en profundidad (Z-PSF) 
La resolución en profundidad está determinada por el rango angular de la DBT y los artefactos
generados por los algoritmos de reconstrucción (fig. 18a). Puede ser medida en el dominio
espacial a partir de la función de dispersión de punto (PSF) determinada con una bolita de
aluminio inmersa en un espesor determinado de PMMA o con un hilo de tungsteno de calibre
inferior a 100 μm colocado en cuña (fig. 19).22,23 La resolución se calcula en ambos casos como la
anchura a media altura de la PSF. 
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(a) (b) (c)
Figura 18. MTF calculada a partir de la función de dispersión de línea asociada a un hilo de tungsteno orientado (a) paralela 
al movimiento del tubo; (b) perpendicular al movimiento del tubo. Los resultados se muestran para varios sistemas de 
DBT. (c) Función de dispersión de línea.
La PSF sobremuestreada en la dirección z se construye midiendo el valor del pixel a lo largo de la
señal del hilo o de la bola en una región de interés extraída de su imagen en el plano (x,y) (fig.
19c). Al punto con valor de pixel máximo se le asigna el origen de coordenadas de la PSF (x e y
igual a 0). Este punto se encuentra en el plano en foco del hilo o bola. El resto de valores de pixel
medidos a lo largo del perfil del hilo corresponden a planos fuera de foco. La distancia (p) entre
cada uno de estos puntos y el origen de la PSF son los valores del eje de abcisas de la PSF. El valor
de la anchura a mitad de altura de las PSF sobremuestreada caracteriza la resolución en z. Puesto
que los planos reconstruidos son de 1 mm de espesor, cabe esperar que el valor de este
parámetro sea igual o menor a 1 mm. Sin embargo, suele tener un valor mayor debido  
fundamentalmente a los artefactos fuera de plano. 
Figura 19. (a) Función de dispersión de punto (PSF) obtenida con distintos valores del rango angular y
algoritmos de reconstrucción; (b) Bloque de PMMA con los hilos de W en cuña; (c) ROI utilizado para
obtener la PSF.
a) 
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7.2.3. Función de dispersión de artefactos (FDA)
La dispersión de los artefactos se manifiesta con la presencia de imágenes borrosas asociadas a
las estructuras de mayor contraste (fig. 9a). La FDA se determina utilizando un maniquí formado
por pequeñas bolas (1 mm de diámetro) de tungsteno o aluminio embutidas en una placa de
PMMA23,30 distribuidas a distancias fijas unas de otras formando una matriz que cubre todo el
campo de radiación (fig. 20)
Figura 20. Arriba, maniquí de bolas diseñado para medir la dispersión de artefactos. Las bolas están  
equiespaciadas a una distancia de 5,5 cm. Abajo, imagen de la bola en el plano en foco y en los planos fuera
de foco.
La función de dispersión de artefactos se calcula de acuerdo con la expresión:
ሺݖܴܦܴܵൌܨܦܣ ሺݖܴܦܴܵ
ሻ
଴ሻ
ሺݖሻ
ݖ଴ሻ
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RSDR es la relación diferencia de señal-ruido. z0 denota la posición del plano en foco y z la de un
plano cualquiera. VPmax es el valor máximo del pixel en la bola o en el rastro que deja en cada 
plano. VPf es el valor del pixel del fondo. V representa el ruido (desviación estándar). Los valores 
de la FDA obtenidos para cada plano se ajustan a una gaussiana (fig. 20) cuyo valor máximo
corresponde al plano en foco. La dispersión de artefactos se mide como la anchura a mitad de
altura de la gaussiana resultante del ajuste.
8. CALIDAD DE IMAGEN EN TOMOSÍNTESIS
La calidad de imagen en mamografía se evalúa tradicionalmente con maniquíes físicos que
contienen objetos de prueba que simulan las lesiones de interés. La validez de estos maniquíes
en DBT es muy limitada. En primer lugar, contienen todos los objetos de prueba en un mismo
plano imposibilitando analizar la capacidad del sistema para mostrar lesiones que se encuentran 
a distintas profundidades. En segundo lugar, las imágenes de estos maniquíes muestran los
objetos de prueba sobre fondos uniformes, lo que impide valorar la efectividad del sistema para 
eliminar las estructuras fuera del plano en foco. La tarea de detección sobre fondos uniformes
difiere mucho de la que se realiza sobre los fondos anatómicos presentes en las imágenes de 
mamas reales. 
Figura 21. Maniquí de mama fabricado utilizando una impresora 3D
Recientemente se han propuesto maniquíes matemáticos o computacionales útiles para generar
modelos de mama con distribuciones realistas de los tejidos mamarios.57,58 Estos maniquíes
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permiten analizar el impacto de distintas condiciones de adquisición de imágenes para optimizar
tecnologías existentes y también para el diseño de nuevas modalidades (“virtual framework”)35. 
Paralelamente se investiga en el diseño de maniquíes 3D con distintas características59,60 así 
como en su fabricación utilizando impresoras 3D (fig. 22). 61,62 Estos maniquíes son necesarios
para llevar a cabo tareas de control de calidad, aceptación de equipos y comparación del
funcionamiento de distintos sistemas. 
8.1. Estudios clínicos. 
La falta de herramientas adecuadas para valorar la eficacia diagnóstica de la DBT ha llevado a
poner en marcha estudios clínicos12,14,15,17,18 que se centran en comparar con la mamografía
digital, definir protocolos de examen y evaluar la imagen sintética. Los indicadores de calidad de
estos estudios son la tasa de cánceres detectados, el tamaño de estos cánceres, la tasa de
rellamadas y el valor predictivo positivo. 
La mayoría de los estudios se caracterizan por ser retrospectivos y se utilizan muestras
enriquecidas para asegurar la presencia de lesiones. Los radiólogos invitados a participar han de
tener una experiencia demostrada en la lectura de las imágenes mamográficas y en las imágenes
de DBT. El número de pacientes incluidas junto con el número de radiólogos determinan la
potencia estadística del estudio. La sensibilidad y especificidad de las distintas técnicas 
comparadas o evaluadas se mide en términos del área bajo la  curva ROC (Receiver Operating 
Characteristic).63 
8.2. El maniquí TOR MAM
El maniquí físico TORMAM (Leeds Test Objects Ltd.) tiene un diseño que le hace parcialmente
adecuado para DBT. Como puede observarse (fig. 23), el maniquí incluye un fondo estructurado
en el que se han insertado grupos de microcalcificaciones de distinto tamaño. El análisis de la
detección de estas microcalcificaciones en el plano en foco y en la imagen sintética y su
comparación con la imagen FFDM proporciona información valiosa sobre el funcionamiento de
la DBT (fig. 23).
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El fondo uniforme del maniquí contiene fibras, grupos de micropartículas y objetos circulares de
bajo contraste. Las imágenes de esta parte del maniquí pueden ser analizadas utilizando métodos 
convencionales basados en observadores humanos, medidas cuantitativas o modelos de 
observador.64,65 En el primer caso, el análisis de las imágenes consiste en determinar visualmente
el número de objetos de cada tipo que se detectan y su nitidez. Las medidas cuantitativas aportan 
valores de la RCR de los objetos de bajo contraste que simulan nódulos o la función de dispersión 
de línea de las fibras que simulan espículas (fig. 3).
Figura 22. Esquema del maniquí TORMAM (Leeds Test Objects Ltd)
Las medidas cuantitativas están asociadas a lo que detectaría el observador ideal o bayesiano y
se alejan del resultado que se obtiene cuando las imágenes las evalúan observadores humanos.
En este último caso, la evaluación suele ser un procedimiento largo y costoso. Como alternativa, 
se introducen los modelos de observador para tratar de predecir los resultados que se obtendrían
con un observador humano. Consisten en algoritmos matemáticos más o menos complejos según 
su grado de similitud con la respuesta del sistema visual humano. El más simple de todos ellos es
el “non-prewhitening matched filter” (NPW) basado en la utilización de una plantilla adaptada a
las características geométricas de los objetos a detectar y a las propiedades del sistema de  
imagen. A partir del análisis de la correlación de la plantilla con las imágenes del maniquí se
determina un parámetro, índice de detectabilidad d’, que caracteriza la visibilidad de los
diferentes detalles.
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9. DOSIMETRÍA EN LOS EXÁMENES DE TOMOSÍNTESIS
El tejido glandular es el que presenta una mayor probabilidad de radioinducción de cáncer de
todos los tejidos que componen la mama. En la versión revisada de la ICRP-200766 se propuso
elevar el valor del factor de peso asociado a este tejido de 0.05 (año 1991) a 0.12. Este
incremento unido a otros factores (riesgo atribuible a lo largo de la vida de inducción de cáncer 
mortal) hace que aproximadamente se duplique el riesgo de inducción de cáncer mortal por 
unidad de dosis efectiva debido a la exposición de la mama a las radiaciones ionizantes.67 Las 
nuevas modalidades de imagen para mama como el PET, la TC o la DBT conllevan valores de dosis
que pueden llegar a duplicar los debidos a la mamografía digital. Por este motivo, la rápida
expansión de la DBT ha despertado una gran preocupación. A ello hay que añadir que su uso en 
el ámbito clínico fue aprobado con la condición de ir acompañada por una mamografía
convencional (Food and Drug Administration (FDA))68 aumentando el grado de preocupación. Los
resultados obtenidos en estudios clínicos sobre la capacidad diagnóstica de la DBT invitan a 
realizar este examen de forma rutinaria y son muy pocos los casos que la utilizan como técnica
complementaria para el diagnóstico de casos complejos. La mayoría de los resultados clínicos
proceden de investigaciones hechas en el marco de programas poblacionales de detección
precoz de cáncer de mama lo que ha originado un debate sobre su inclusión en este contexto.
Esta situación pone de relieve la necesidad de abordar estudios para determinar los valores de
dosis de radiación impartidos con esta modalidad. 
La Comisión Internacional de Unidades Radiológicas (ICRU)69 recomienda la dosis glandular
promedio (MGD) como magnitud radiológica para estimar el riesgo asociado a los exámenes
mamográficos. La MGD es una magnitud que no puede medirse directamente y se estima a partir
del kerma en aire sin retrodispersión (K) medido en la superficie de entrada de la mama. El valor
del kerma se multiplica por un factor de conversión de kerma a MGD que ha sido estimado por
diferentes autores utilizando métodos de Montecarlo (MC). Su valor depende de la calidad del
haz de rayos X y del espesor y glandularidad de la mama. Los valores del factor de conversión
obtenidos en los distintos estudios presentan diferencias debido a que en su cálculo se utilizan
distintos códigos de MC, espectros de radiación, modelo de la mama y geometría del problema
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(configuración del equipo, medida de la dosis, etc). Los protocolos europeos70,71,72 y  del  
Organismo Internacional de la Energía Atómica73 (OIEA) recomiendan el uso del factor de
conversión calculado por Dance y col.74, mientras que los protocolos norteamericanos75, 76 
(Estados Unidos y Canadá) se basan en los resultados de Wu77,78, Boone79 y Sechopoulos.80,81 
(a) (b) (c) 
(d) (e) 
Figura 23. Imágenes del maniquí TORMAM: (a) FFDM; (b) DBT: Plano en foco;(c) Imagen sintética; Vista 
aumentada de las microcalcificaciones en la imagen sintética (d) y en la imagen FFDM (e)
9.1. Estimación de la glandularidad.
La proporción de tejido glandular presente en la mama es difícil de estimar por lo que
inicialmente se asumió que la mama promedio de la población estaba compuesta por 50% de
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tejido glandular y 50% de tejido graso.74 La introducción del dispositivo de control automático de
exposición en los mamógrafos permitió comparar la atenuación de las mamas con  la  de  
materiales fabricados para simular distintas proporciones de tejido glandular. Estos
estudios82,83,84 mostraron una dependencia entre el porcentaje de tejido glandular y el espesor
de mama y la edad. Dance y col.85 establecieron una relación polinómica (tercer grado) entre el
porcentaje de tejido glandular y el espesor de la mama. Los coeficientes de este polinomio
dependen del grupo de edad considerado: 50-64 años o 40-49 años que se corresponden con los
dos grupos habitualmente invitados a los programas de detección precoz. Con esta relación, el
porcentaje de tejido glandular varía entre el 100% para mamas de espesor en torno a 2 cm hasta
un 3% - 5% (dependiendo del grupo de edad) para mamas de 11 cm de espesor.  
Los métodos visuales de estimación de la glandularidad se basan en la apreciación del porcentaje
de glandularidad que hacen los radiólogos en las mamografías y su clasificación de acuerdo con 
los criterios BI-RADS86 (mama con predominio graso, mama con densidades fibroglandulares
aisladas, mamas heterogéneamente densas, mamas extremadamente densas (fig. 2b)). Los 
resultados obtenidos presentan una gran variabilidad debido a la subjetividad del procedimiento.
La introducción de los detectores digitales ha posibilitado el desarrollo de algoritmos que estiman
la glandularidad en función de los valores de los píxeles de la imagen. Estas técnicas pueden ser
planares87o volumétricas88,89 según que el porcentaje de tejido glandular se calcule por unidad 
de área o de volumen. Las técnicas volumétricas tienen en cuenta el espesor de mama además
del valor del pixel.90 Los resultados sobre la proporción de tejido glandular obtenidos con estos
algoritmos están muy por debajo del 50% considerado como el estándar y en torno a un 15% en
promedio.91 En general, los valores estimados con ambos métodos son inferiores a los derivados
a partir de los polinomios de Dance y col.
9.2. Métodos dosimétricos en DBT
9.2.1. Métodos dosimétricos en el marco europeo
De acuerdo con las Guías Europeas, la dosis glandular promedio asociada a una imagen  
mamográfica convencional (FFDM) se calcula a partir de la siguiente expresión85,92: 
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ݏήܿή݃ήൌ ܭሻߠሺܦ (1) 
donde K es el kerma en aire (mGy) en la superficie de entrada de la mama. El factor de conversión
de kerma a MGD ha sido descompuesto en tres factores: g (mGy/mGy) convierte el kerma en 
aire a dosis glandular asumiendo una glandularidad de la mama del 50%. Su valor está tabulado 
en función del espesor de la mama comprimida y de la capa hemirreductora (CHR). El factor c
corrige para glandularidades distintas del 50%. Su valor depende del espesor y glandularidad de
la mama y de la CHR. El factor s corrige cuando se usan espectros distintos al de Mo/Mo. En el
caso de tener un ánodo/filtro de W/Al, el factor s depende también del voltaje (kVp).92 
La metodología para el cálculo de la dosis de radiación para una proyección simple de ángulo
ߠ௜de la DBT se basa en multiplicar por un factor (factor tomo (t(T)) la MGD impartida en una
adquisición FFDM75,85,92 utilizando el valor de kerma correspondiente a esa proyección. Este 
factor da cuenta del mayor depósito de energía que se origina al aumentar el ángulo de incidencia
ߠ௜del haz de radiación como consecuencia del mayor recorrido de los fotones de rayos X dentro
de la mama al atravesar un espesor mayor. Por tanto, el factor tomo depende del ángulo de
incidencia de cada proyección DBT y del espesor de la mama. Su valor se determina por métodos
de Monte Carlo80,93 y está comprendido entre 1, para ߠ௜ ൌ Ͳιǡy 0.8 para los ángulos de incidencia
más extremos. La MGD total del barrido se obtiene sumando las dosis de todas las proyecciones. 
9.2.2. Métodos dosimétricos en el marco norteamericano 
La dosis glandular promedio asociada a una imagen mamográfica convencional (FFDM) se calcula
de acuerdo con la metodología propuesta en el protocolo de la ACR75 según la expresión: 
(2) ଴ܰ௚൉ ܦ஼ோൌ ܺெ௔௠௢ܰ௚ܦ 
donde XCR es la exposición expresada en Roentgens (R) medida con el tubo en el ángulo 0º. DgN0 
(mGy/R) es el factor de conversión de exposición a dosis glandular. Su valor está tabulado para
distintas combinaciones ánodo/filtro, kVp, y espesores y glandularidad de lamama.77,78 
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La metodología propuesta por la “American Association of Physicists in Medicine” (AAPM) para
el cálculo de dosis en DBT76 es similar a la metodología europea. La dosis impartida en una
proyección de tomosíntesis se estima a partir de la dosis para FFDM asociada a esa proyección
multiplicada por el coeficiente de dosis glandular relativa (RGD(T)) estimado por Sechopoulus80. 
Este factor, equivalente al factor tomo del método europeo, depende del espesor y tamaño de
la mama así como del ángulo de la proyección. No depende de la calidad del haz empleado ni de
la glandularidad de la mama. La dosis glandular total asociada a un barrido de tomosíntesis se
obtiene sumando las dosis de todas las proyecciones. 
9.3. Protocolos clínicos e imagen sintética
Los estudios clínicos iniciales llevados a cabo para evaluar la capacidad diagnóstica de la
tomosíntesis evidenciaron que los resultados para la detección de las microcalcificaciones eran
peores cuando se utilizaban los planos reconstruidos de la DBT.94,95,96,97 Por esta razón, la FDA68 
decidió aprobar el uso de la tomosíntesis incluyendo en el protocolo de examen la obtención de
una mamografía de proyección (Modo COMBO). En función de esta exigencia, los fabricantes
proponen protocolos que difieren entre sí. El protocolo más extendido consiste en dos imágenes
FFDM  por  mama en  las  vistas CC  y  MLO  y  una  tomosíntesis en  la vista MLO. El sistema
comercializado con mayor implantación emplea un protocolo consistente en dos imágenes por
mama en las vistas CC y MLO tanto en FFDM como en DBT. 
La inclusión de la imagen FFDM dentro del protocolo de examen de la DBT da lugar a valores de
dosis que superan claramente las impartidas en un examen de mamografía digital. Con el fin de
disminuir estos valores, se han desarrollado algoritmos para construir una imagen sintética a
partir de la información contenida en los planos reconstruidos.98,99 Esta imagen sustituiría a la
imagen FFDM consiguiendo un ahorro importante de dosis. 
Los estudios clínicos comparativos entre FFDM e imagen sintética publicados hasta la fecha
concluyen que no existen diferencias significativas en la tasa de detección ni en los falsos
positivos cuando se utiliza la DBT con la imagen sintética frente a la DBT con la imagen FFDM si
bien todos están hechos con el mismo sistema DBT.100,101 
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2. MOTIVACIÓN HIPOTESIS Y OBJETIVOS 
La motivación de esta tesis surge de la falta de una experiencia previa en el funcionamiento y
caracterización de los sistemas de tomosíntesis. La diversidad de configuraciones posibles se
materializa en los distintos equipos comercializados haciendo necesario definir herramientas y
ensayar procedimientos que permitan caracterizar el funcionamiento de estos equipos, evaluar
su calidad de imagen y estimar los valores de dosis de radiación impartidas.
Objetivos: 
1. Estimación de los valores de dosis glandular media de los exámenes de tomosíntesis.
Comparación con los valores de dosis de mamografía convencional. 
2. Comparación de las dosis estimadas con los métodos dosimétricos recomendados en
América del Norte (EE.UU. y Canadá) y en Europa.
3. Análisis del impacto en los valores de dosis del protocolo de examen de tomosíntesis
recomendado por cada fabricante.
4. Desarrollo de maniquís para la evaluación de la calidad de imagen en tomosíntesis de 
mama y del software necesario para evaluar las imágenes.
5.  Evaluación de diferentes equipos de tomosíntesis de mama comercializados haciendo
uso de las herramientas desarrolladas 
6. Análisis de la calidad de la imagen sintética empleando maniquís e imágenes de pacientes.
7. Análisis de métodos automáticos de computación de la densidad de la mama basados en
los exámenes de tomosíntesis.  
8. Estimación de los valores de dosis glandular media de los exámenes de tomosíntesis
utilizando la densidad de mama computada. Comparación con los valores de dosis
obtenidos con los valores de densidad habituales.
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3. MATERIALES MÉTODOS Y RESULTADOS
Esta tesis está compuesta por 5 publicaciones en campo de la imagen médica y radiología. Cada
una de ellas constituye una subsección de esta sección, que es el capítulo 4 de esta tesis.
[1] Castillo M, Chevalier M, Calzado A, Garayoa J, Valverde J. Comparative study of patient doses
calculated with two methods for breast digital tomosynthesis. Revista de Fisica Medica 2015, 
16(3), 35-46.
[2] Garayoa J, Hernández-Girón I, Castillo M, Valverde J, Chevalier M. Digital breast 
tomosynthesis: Image quality and dose saving of the synthesized image. H.Fujita, T. Hara and C.
Muramatsu (Eds): IWDM 2014. LNCS 2014;8539:150-7.
[3] Castillo M, Garayoa J, Estrada C, Tejerina A, Benitez O, Alcazar A, Valverde J, Chevalier M.
Tomosíntesis de mama: mamografía sintetizada versus mamografía digital. Impacto en la dosis. 
Revista de Senología y Patología Mamaria 2015, 28(1), 3-10 
[4] Rodríguez-Ruiz A, Castillo M, Garayoa J, Chevalier M. Evaluation of the technical performance
of three different commercial digital breast tomosynthesis systems in the clinical environment. 
Physica Medica 2016, 32(6), 767-777.
[5] Castillo-García M, Chevalier M, Garayoa J, Rodriguez-Ruiz A, García-Pinto D, Valverde J.
Automated breast density computation in digital mammography and digital breast 
tomosynthesis: influence on mean glandular dose and Bi-Rads density categorization. Acad
Radiol. 2017 Feb 14. pii: S1076-6332(17)30062-4. [Epub ahead of print] 
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1. Comparación de los valores de dosis calculados con dos modelos distintos.
Castillo M, Chevalier M, Calzado A, Garayoa J, Valverde J.
Comparative study of patient doses calculated with two methods for breast digital
tomosynthesis. Estudio de los valores de dosis a pacientes en exámenes de tomosíntesis de
mama estimados con dos métodos distintos. 
Revista de Física Médica 2015, 16(3), 35-46.
Abstract 
In this study, the average glandular doses (DG) delivered in breast tomosynthesis
examinations were estimated over a sample of 150 patients using two different methods. In
method 1, the conversion factors air-kerma to DG used were those tabulated by Dance et al.
and in method 2 were the ones from Feng et al. The protocol for the examination followed in
the unit of this study consists in two views per breast, each view composed by a 2D acquisition
and a tomosynthesis scan (3D). The resulting DG values from both methods present 
statistically significant differences (p=0.02) for the 2D modality and were similar for the 3D
scan (p=0.22). The estimated median value of DG for the most frequent breasts (thicknesses
between 50 and 60 mm) delivered in a single 3D acquisition is 1.7 mGy (36% and 17% higher
than the value for the 2D mode estimated with each method) which lies far below the
tolerances established by the Spanish Protocol Quality Control in Radiodiagnostic (2011). The
total DG for a tomosynthesis examination (6.0 mGy) is a factor 2.4 higher than the dose
delivered in a 2D examination with two views (method 1).
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2. Calidad de imagen y ahorro de dosis con la imagen sintetizada
Castillo M, Garayoa J, Estrada C, Tejerina A, Benitez O, Alcazar A, Valverde J, Chevalier M.
Tomosíntesis de mama: mamografía sintetizada versus mamografía digital. Impacto en la dosis. 
Revista de Senología y Patología Mamaria 2015, 28(1), 3-10.
Abstract 
Objective: To compare the detectability and visibility of lesions in synthesized and digital
mammography. To estimate the dose saving due to the use of synthesized images in
tomosynthesis examinations. Patients and methods: Seven observers scored the detectability 
and visibility of objects simulating microcalcifications in digital and synthesized images  of a  
phantom. Four observers retrospectively assessed the images from a sample of 20 patients with 
histologically confirmed lesions. Mean glandular dose values were retrospectively estimated in a
sample of 50 patients. Results: The detectability and visibility of microcalcifications in the
structural background of phantom images were 50% and 100% higher, respectively, for
synthesized images. The visibility of the findings in the clinical images was similar for both types
of images, except for distortions, which were better visualized on synthesized images (p = 10−5).
Sixteen percent of malignant findings were not detected in digital images and 7% were
undetected in synthesized images. The mean glandular dose per breast for a two-view
examination (average breast) was 3.2 mGy (digital mammography), 4.1 mGy (tomosynthesis) and
7.3 mGy (digital mammography + tomosynthesis). Conclusions: The detectability and visibility of
synthesized images was comparable to that of digital mammography. Replacing digital
mammography with synthesized imaging would result in a dose saving of 44% (average breast).
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3. Comparación entre la mamografía convencional y la sintetizada 
Garayoa J, Hernández-Girón I, Castillo M, Valverde J, Chevalier M. 
DIGITAL BREAST TOMOSYNTHESIS: IMAGE QUALITY AND DOSE SAVING OF THE SYNTHESIZED 
IMAGE 
En: Eds. Fujita H., Hara T., Muramatsu, C. editors. IWDM 2014 Lecture Notes in Computer
Science (LNCS); 2014; 8539:150-7. DOI: 10.1007/978-3-319-07887-8_22 
Abstract 
In this paper, the impact on image quality and dose reduction related to the use of a 
synthesized 2D image in digital breast tomosynthesis examinations is analyzed. 2D and 3D 
images of the TORMAM phantom were acquired at clinical conditions. Syntesized 2D images (C-
View) were also obtained. Seven observers scored the detectability and visibility of
microcalcification (MC) clusters in both types of images. Low contrast objects were studied 
measuring contrast-to-noise ratio (CNR) and applying a non-prewhitening matched filter (NPW)
model observer. Glandular doses were estimated from a sample of 50 patients. The 
detectability and visibility of the microcalcification clusters were higher in C-View than in 2D
images (50% and 100%, respectively). CNR values were higher for C-View for all contrasts. The 
NPW got slightly higher detectability values for the lowest contrast details in C-View. We have 
estimated a dose reduction of 43% by replacing the conventional 2D by the C-View image. 
. 
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4. Evaluación de los aspectos técnicos de la calidad de imagen en equipos clínicos
de tomosíntesis de mama.  
Rodríguez-Ruiz A, Castillo M, Garayoa J, Chevalier M. 
Evaluation of the technical performance of three different commercial digital breast 
tomosynthesis systems in the clinical environment. 
Phys Med. 2016 Jun; 32(6):767-77. doi: 10.1016/j.ejmp.2016.05.001.
Abstract.
The aim of this work was to research and evaluate the performance of three different digital
breast tomosynthesis (DBT) systems in the clinical environment (Siemens Mammomat 
Inspiration, Hologic Selenia Dimensions, and Fujifilm Amulet Innovality). The characterization 
included the study of the detector, the automatic exposure control, and the resolution of DBT
projections and reconstructed planes. The modulation transfer function (MTF) of the DBT
projections was measured with a 1mm thick steel edge, showing a strong anisotropy (30-40%
lower MTF0.5 frequencies in the tube travel direction). The in-plane MTF0.5, measured with a 
25μm tungsten wire, ranges from 1.3 to 1.8lp/mm in the tube-travel direction and between 2.4
and 3.7lp/mm in the chest wall-nipple. In the latter direction, the MTF peak shift is more 
emphasized for large angular range systems (2.0 versus 1.0lp/mm). In-depth resolution of the 
planes, via the full width at half maximum (FWHM) from the point spread function of a 25μm 
tungsten wire, is not only influenced by angular range and yields 1.3-4.6mm among systems. 
The artifact spread function from 1mm diameter tungsten beads depends mainly on angular
range, yielding two tendencies whether large (FWHM is 4.5mm) or small (FWHM is 10mm) 
angular range is used. DBT delivers per scan a mean glandular dose between 1.4 and 2.7mGy
for a 45mm thick polymethyl methacrylate (PMMA) block. In conclusion, we have identified and 
analysed specific metrics that can be used for quality assurance of DBT systems.
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5. Evaluación de dos algoritmos automáticos para estimar la glandularidad 
Castillo-García M, MD, Margarita Chevalier, PhD, Julia Garayoa, PhD, Alejandro Rodriguez-Ruiz, 
MD, Diego García-Pinto, PhD, Julio Valverde, MD
Automated Breast Density Computation in Digital Mammography and Digital Breast 
Tomosynthesis: Influence on Mean Glandular Dose and BIRADS Density Categorization
Abstract 
Rationale and Objectives: The study aimed to compare the breast density estimates from two 
algorithms on full-field digital mammography (FFDM) and digital breast tomosynthesis (DBT) 
and to analyze the clinical implications. Materials and Methods: We selected 561 FFDM and 
DBT examinations from patients without breast pathologies. Two versions of a commercial
software (Quantra 2D and Quantra 3D) calculated the volumetric breast density automatically 
in FFDM and DBT, respectively. Other parameters such as area breast density and total breast
volume were evaluated. We compared the results from both algorithms using the Mann-
Whitney U non-parametric test and the Spearman’s rank coefficient for data correlation
analysis. Mean glandular dose (MGD) was calculated following the methodology proposed by 
Dance et al. Results: Measurements with both algorithms are well correlated (r ≥ 0.77). 
However, there are statistically significant differences between the medians (P < 0.05) of most
parameters. The volumetric and area breast density median values from FFDM are, 
respectively, 8% and 77% higher than DBT estimations. Both algorithms classify 35% and 55% of
breasts into BIRADS (Breast Imaging-Reporting and Data System) b and c categories,
respectively. There are no significant differences between the MGD calculated using the breast 
density from each algorithm. DBT delivers higher MGD than FFDM, with a lower difference (5%)
for breasts in the BIRADS d category. MGD is, on average, 6% higher than values obtained with
the breast glandularity proposed by Dance et al. Conclusions: Breast density measurements 
from both algorithms lead to equivalent BIRADS classification and MGD values, hence showing 
no difference in clinical outcomes. The median MGD values of FFDM and DBT examinations are
similar for dense breasts (BIRADS d category).
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4. DISCUSIÓN
En este trabajo de tesis doctoral se aborda el estudio de los sistemas de tomosíntesis digital de
mama (DBT) en el ámbito clínico. Se han desarrollado varios trabajos encaminados a evaluar el
riesgo/beneficio asociado a esta nueva modalidad de imagen. El análisis del riesgo ha conllevado
determinar los valores de dosis impartidos a pacientes y utilizando maniquíes. El beneficio se ha
analizado estudiando la calidad de imagen desde diferentes vertientes que involucran tanto
imágenes clínicas como de maniquíes.  
Las investigaciones de esta tesis doctoral se iniciaron en el año 2011 con la instalación de los
primeros sistemas de DBT en nuestro país. Están enmarcadas en un contexto presidido por la 
falta de criterios válidos y objetivos sobre los valores más adecuados para los parámetros de
adquisición de imagen de esta modalidad. 
La aprobación de la primera patente de un sistema DBT presentada por Nicklason y col.19 (1997) 
precede a la comercialización del primer sistema de mamografía digital en el año 2000. Los
primeros equipos de DBT comenzaron a comercializarse en el año 2010 cuando todavía eran y
son objeto de debate las tecnologías digitales más adecuadas para mamografía. 
Buena parte de los trabajos que se han publicado en estos años estudian prototipos de DBT
asociados a los mamógrafos digitales comercializados40,102,103,104,105. Las conclusiones que
alcanzan sobre las configuraciones de los parámetros de adquisición de la DBT (rango angular,
número de proyecciones, intervalo entre proyecciones) son en general diferentes. Esto es
consecuencia en primer término de la opción elegida con respecto al rango angular (estrecho o
ancho). En segundo término y, no por ello menos importantes, están los aspectos relacionados
con minimizar el ruido de las proyecciones del barrido y la duración del examen. En este caso
entran en juego las características del tubo de rayos X (rendimiento, calidad del haz de radiación),
de los detectores de imagen y la geometría del movimiento del detector y del tubo de rayos X.
Los algoritmos de reconstrucción finalmente son elegidos en base a su velocidad de computación 
y adaptados a las particularidades de cada sistema lo que origina también una cierta casuística.
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Los estudios desarrollados al margen de los fabricantes presentan una amplia diversidad de
metodologías y métricas aplicadas para medir la calidad de imagen. Los estudios teóricos se
basan en simulaciones de todo el dispositivo de adquisición de imagen incluidas las imágenes
resultantes tras la aplicación de los algoritmos de reconstrucción. Los trabajos experimentales se
desarrollan en condiciones de laboratorio un tanto alejadas de la práctica clínica. Tanto en un
caso como en otro, se adquieren imágenes de objetos que simulan mamas que difieren de unos
estudios a otros (modelos  de mama  computacionales  o  maniquíes de muy diferentes
características). Las estrategias seguidas para valorar la calidad de las imágenes pueden ser
modelos de observador muy sofisticados o medidas mucho más simples (relación contraste-
ruido). Las conclusiones de todos estos trabajos son por ello muy variadas también y en algunos
casos contradictorias.  
Los interrogantes abiertos sobre la DBT tratan de encontrar respuesta a través de estudios
clínicos.  De todos ellos  tienen una relevancia  especial los desarrollados en el contexto de los
programas de detección precoz de cáncer de mama. El número importante de pacientes y de
radiólogos y la gran variabilidad de casos y de tipos de lesión proporcionan una información de
gran utilidad sobre la validez de la tomosíntesis como técnica diagnóstica. La limitación de estos
estudios radica en que no suelen disponer de sistemas de varios fabricantes y, en consecuencia,
las conclusiones solo son válidas para el sistema concreto y no existen datos cruzados.
4.1. Valores de dosis promedio en tejido glandular [1]
El objetivo de la contribución [1] de esta tesis fue el estudio de los valores de dosis de radiación 
impartidos a una muestra de pacientes con un sistema de DBT (Selenia Dimensions, Hologic Inc,
Bedford, USA) recién instalado en un gran hospital de la Comunidad de Madrid. De acuerdo con
el criterio ALARA, la incorporación de una nueva modalidad de imagen que hace uso de
radiaciones ionizantes conlleva analizar el riesgo asociado así como valorar si reporta un 
beneficio diagnóstico superior al de las modalidades existentes. Como ya se ha indicado, la DBT
se basa en la adquisición de varias proyecciones y esto implica, en términos generales, que las
dosis de radiación impartidas son superiores a las de la mamografía convencional.
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Un segundo objetivo del trabajo fue comparar los valores de dosis glandular promedio (DG) que
se obtenían de acuerdo con los métodos dosimétricos de Europa85,92,93 (en adelante, Método 1)
y de América del Norte75,76 (en adelante, Método 2). El interés de comparar con este segundo 
método se deriva de dos aspectos distintos. En primer lugar, de la necesidad de hallar una
justificación a la diversidad de valores de dosis publicados. En segundo lugar, la directiva europea
2013/59/Euratom obligará, desde febrero de 2018, a incorporar la información de dosis estimada
para cada paciente en las pruebas radiológicas que se haya realizado en Europa. Los equipos
fabricados emplean modelos diferentes para la estimación de dosis en función del país de origen
del fabricante. La comparación con el Método 2 permitirá determinar que método usa el  
fabricante.
Para el intervalo de espesores de mama más frecuente (50 - 60 mm), la mediana de los valores 
de DG por vista (CC o MLO) calculados con el Método 1 fue de 1.3 mGy en la modalidad FFDM y
de 1.7 mGy en la modalidad DBT. Ambos valores son inferiores al valor de referencia de DG por
imagen (2.5 mGy) propuesto en el protocolo español.72 Este resultado implica que la sustitución
de la FFDM por la DBT supone un 31% de incremento en la DG para las mamas más frecuentes.
El valor de la mediana de DG por vista para la modalidad COMBO (FFDM+DBT) fue 2.98 mGy
excediendo el valor de referencia.  
El valor de DG por examen COMBO de dos vistas por mama fue 6.0 mGy frente a 2.52 mGy para
el examen  FFDM  de dos vistas  hecho  con  el mismo equipo  y  supera  en un 20% al valor de
referencia (5 mGy). En este estudio se concluyó que la sustitución de la FFDM por la DBT en el
modo COMBO (recomendado por el fabricante) supone multiplicar la DG por un factor 2.4 para
las mamas más frecuentes.
La comparación de los valores de DG estimados con los métodos 1 y 2 mostró que no había
diferencias estadísticamente significativas para la modalidad DBT. Dance y col93 comparan el
valor del factor tomo del Método 1 con el obtenido en el trabajo de Sechopoulus80 (Método 2) y 
observan que las diferencias son despreciables coincidiendo con lo obtenido en este trabajo. Para
la modalidad FFDM, los valores DG obtenidos con el Método 2 eran un 10% mayores y, por tanto,
el incremento en la DG originado al sustituir la FFDM por la DBT es un 10% menor que el obtenido
con el Método 1. Para las mamas con espesores entre 5 y 6 cm, este porcentaje es un 11.5%. 
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Para estas mamas, la DG de la modalidad COMBO sería 3.25 mGy que significa un incremento de
la DG en un factor 2.2 frente a la FFDM.
Los sistemas de DBT comercializados tienen diferencias muy remarcables en los métodos de
adquisición  (número  de  proyecciones y rango angular). Por tanto,  es esperable  que las dosis  
impartidas difieran de unos equipos a otros. El sistema de Hologic estudiado en la contribución
[1] es el que tiene mayor implantación en la clínica lo que ha facilitado el desarrollo de estudios
sobre los valores de DG impartidos con este equipo. Sin embargo, en el momento en el que se
desarrolló el trabajo [1] había pocas publicaciones en las que el objetivo principal fuese el análisis
de los valores de dosis.  
Entre ellos, Dance y col.106 (2012) aportan valores de DG calculados con una muestra de pacientes
como parte de una investigación cuyo objetivo es comparar los valores de DG de las pacientes
con los que se obtienen utilizando los habituales bloques de PMMA empleados en control de
calidad. El valor de DG estimado por estos autores para una mama de 5.3 cm de espesor bajo 
compresión es superior al calculado en la contribución [1] para ambas modalidades: 6% para
FFDM y 20% para DBT. Igualmente son superiores las relaciones entre los valores medios de DG
de las modalidades DBT y FFDM (1.5) y COMBO y FFDM (2.5).
Olgar y col.107 (2012) obtienen para una muestra amplia de pacientes valores medios de DG que
son 17% superiores a los estimados en [1] para ambas modalidades (FFDM y DBT). La relación 
entre los valores medios de DG para DBT y FFDM (1.33) y para COMBO y FFDM (2.4) son 
ligeramente superiores a los calculados en [1]. 
Más recientemente, Bowman y col108 (2015) publican valores de DG para FFDM y DBT estimados
a partir de muestras de pacientes y con maniquíes de PMMA para cinco sistemas de tomosíntesis. 
Estos autores encuentran que las dosis estimadas para las pacientes con espesores entre 5 cm y
6 cm en las modalidades de FFDM y DBT son muy similares (2.28 mGy y 2.29  mGy) y muy  
superiores a los calculados en otros trabajos. En concreto son un 64% y un 25% más altos que los 
calculados en [1]. De acuerdo con este resultado, la sustitución de la FFDM por la DBT no
conllevaría ningún aumento en las dosis y en la modalidad COMBO se impartiría una dosis un
50% superior a la FFDM.  
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En el artículo de Svahn y col. (2015)109 se dan los resultados de una revisión bibliográfica realizada
para investigar la relación entre los valores de DG para DBT y FFDM. La mayor parte de las
publicaciones revisadas son estudios clínicos en los que se utilizan varios sistemas de DBT con
protocolos de examen diferentes. Los autores concluyen que la relación entre las dosis de
radiación para la DBT y la FFDM oscila entre 0.34 y 1 para un examen en el que solo se hace un 
barrido por mama. Este intervalo de valores es 0.68 y 1.17 cuando se hacen dos barridos por
mama. En el modo COMBO se obtienen relaciones que van desde 1.03 a 1.5 si el examen incluye
un barrido por mama y 2.0 a 2.23 si se incluyen dos barridos.
Los trabajos revisados evidencian una dispersión importante en los valores de DG calculados para
equipos del mismo fabricante. Estas diferencias pueden ser debidas a múltiples factores entre
los que cabe destacar las características de la muestra de pacientes, la calibración del equipo y
los métodos de cálculo. La glandularidad asignada a las pacientes es una de las características 
que influye de forma importante en las estimaciones de DG. Olgar y col.107 comparan los valores
de DG suponiendo una glandularidad del 50% para todas las pacientes en la muestra y utilizando
las glandularidades estimadas para cada paciente con un algoritmo de cálculo automático.
Concluyen que los valores de DG se subestiman en un 16% en promedio cuando se asume una
glandularidad del 50%. La calibración del control automático de exposición (CAE) del equipo
determina la calidad del haz que se emplea en la adquisición de las imágenes así como el
producto carga-tiempo. Las DG estimadas en [1] son sistemáticamente más bajas debido a que
cuando se instaló el sistema de DBT se pidió a los técnicos de la empresa suministradora que
cambiasen la calibración del CAE para reducir los valores de dosis. Los valores de los factores de
conversión utilizados para calcular la DG son también una fuente de variabilidad. Tal y como se
concluye en [1], existen diferencias entre los factores de conversión definidos en los métodos
dosimétricos europeo y norteamericano. Hay que considerar también la variabilidad originada
por el cálculo particular que hacen algunos autores de estos factores (Olgar y col.). En suma, se 
precisa de un consenso más universal de la metodología de estimación de dosis en mamografía
que posibilite la comparación directa y realce los posibles errores que cometen los investigadores
en la determinación de este parámetro.
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4.2. El valor diagnóstico de la imagen sintética [2, 3] 
Los estudios clínicos llevados a cabo muestran resultados muy superiores en cuanto a la
capacidad diagnóstica de la tomosíntesis sola o en unión con la FFDM frente a un único examen 
de FFDM.13,17,18,101. Este beneficio neto ha llevado a buscar alternativas que faciliten el uso de la
DBT reduciendo los valores de dosis y se han encontrado en la sustitución de la imagen FFDM
por una imagen sintética.
La imagen sintética (IS) se genera con algoritmos computacionales que utilizan la información
contenida en los planos reconstruidos de la DBT. La evaluación de la calidad de esta imagen es
esencial para asegurar que los artefactos presentes en los planos como consecuencia del
submuestreo de la DBT no obstaculizan la visibilidad de las lesiones de interés. Los algoritmos de
construcción de la IS sufren continuas modificaciones para optimizar su capacidad diagnóstica
pudiendo coexistir versiones diferentes en distintas unidades diagnósticas.
El estudio de  la calidad  de  la IS  fue  el siguiente paso  de esta  tesis. Se ha llevado a cabo con
experimentos que involucraban imágenes de pacientes y de maniquíes. En este último caso se
han ensayado formas de evaluar la calidad de las imágenes con observadores reales
(observadores humanos) y observadores numéricos. El resultado de estos estudios se recoge en
las contribuciones [2] y [3].
En la contribución [2] se aborda el estudio comparativo de la imagen sintética (IS) frente a la
mamografía digital con imágenes adquiridas en la modalidad COMBO de pacientes y de un
maniquí (TORMAM). La IS es la imagen generada en el equipo Selenia Dimensions (Hologic Inc,
Bedford, USA) comercializada con la denominación C-View.
4.2.1. Estudio con pacientes.
En el estudio se incluyeron 20 pacientes (156 imágenes) que presentaban diferentes patologías
corroboradas histológicamente con BIRADS 3, 4 y 5. Las imágenes fueron evaluadas por 4
radiólogos con experiencia de más de 5 años en mamografía y dos años en tomosíntesis
utilizando un método de puntuación para la detectabilidad y visibilidad de los hallazgos. Se
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encontró que no existían diferencias estadísticamente significativas en la sensibilidad para la
detección de los hallazgos en ambos tipos de imágenes. La excepción fueron las distorsiones que
se detectaron mejor en la imagen sintetizada. La especificidad de la IS para las distorsiones fue
del 75% que es mayor que la encontrada para la FFDM (43%). Este resultado se invierte para los
nódulos para los que la especificidad de la IS fue del 25% frente al 57% de la imagen FFDM. La
evaluación de las lesiones benignas y malignas corroboradas con biopsia no presentó diferencias
estadísticamente significativas entre ambos tipos de imágenes. Sin embargo, se observó que el
16% de las lesiones malignas no se visualizaron en la imagen FFDM reduciéndose este porcentaje
al 7% en las IS. 
La comparación con otros estudios es compleja ya que las metodologías seguidas para construir
la muestra de imágenes a evaluar, los criterios seguidos para comparar ambas imágenes y los 
análisis estadísticos aplicados para analizar los resultados suelen ser muy diferentes. La discusión
se ha centrado fundamentalmente en los resultados obtenidos en los grandes programas 
poblacionales de screening europeos que han desarrollado estudios clínicos específicos para
analizar la capacidad diagnóstica de la IS. 
En el momento de la realización y redacción de la contribución [2] solo existía la publicación de
Gur y col.110 en la que se presentaban los resultados de un estudio observacional retrospectivo
en el que se comparaban ambos tipos de imágenes utilizando las mamografías de una muestra
de 118 mujeres. En este estudio se encontró una sensibilidad menor para la IS frente a la FFDM
medida en base al número de pacientes en las que se observó una lesión sospechosa y tuvieron
que ser rellamadas para hacer pruebas complementarias. La especificidad, medida por el número
de pacientes en las que o bien no se observó ninguna patología o bien era benigna, fue muy 
similar con ambas imágenes. Los resultados de este trabajo difieren de los encontrados en [2]
aunque la comparación no es muy válida. En Gur y col. comparan la sensibilidad y especificidad
de la IS frente a la FFDM ambas utilizadas en combinación con los planos reconstruidos de la DBT. 
En [2] se comparan IS y FFDM directamente sin el soporte de los planos reconstruidos de la DBT.
Otra diferencia significativa entre ambos trabajos son las definiciones de sensibilidad y
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especificidad consideradas. Por último, la versión del software para  generar  la  IS  en [2] fue  
modificado para generar una IS mejorada en base a los resultados del estudio de Gur y col. 
Los estudios de Skaane y col.100 y Zuley y col.111 publicados posteriormente (2014) aportan
resultados que son más coincidentes con los reflejados en [2] cuando analizan la capacidad
diagnóstica de la IS unida a la DBT (IS+DBT) frente a la FFDM unida a la DBT (FFDM+DBT). La
combinación de la DBT con la imagen FFDM es un requisito imprescindible del examen de DBT
para asegurar la detección de las microcalcificaciones y, por ello, en muchas de las
investigaciones se comparan la IS frente a la FFDM ambas añadidas a la DBT.
Skaane y col.100 compararon la sensibilidad de la IS frente a la FFDM en un estudio retrospectivo
en el que utilizan una muestra de 18000 pacientes participantes en el programa de screening de
Oslo (Oslo II Trial)17. En las conclusiones se destaca un aumento de la sensibilidad de una nueva
versión (mejorada) de la IS (IS-2) frente a la primera versión (IS-1) de acuerdo con los resultados
de las tasas de detección de cáncer encontradas. En total se detectaron 7.4 y 7.7 cánceres por
cada mil mujeres participantes en el screening para la IS-1+DBT e IS-2+DBT respectivamente. La
tasa obtenida para IS-2+DBT es similar a la obtenida con FFDM+DBT. También se observó que el
cambió a IS-2 produjo una reducción de los falsos positivos estadísticamente significativa que
pasaron de 4.6% a 4.5%.  
En el estudio de Zuley y col.111 se comparan las áreas bajo la curva (AUC) ROC (Receiving 
Operating Characteristic) para determinar las diferencias en sensibilidad de ambas imágenes (IS
y FFDM) obtenidas con una muestra más reducida de pacientes. En este estudio se investiga
también el valor diagnóstico de la IS cuando se usa como una imagen aislada. Se concluye que
los valores de AUC de las imágenes IS y FFDM no presentan diferencias significativas cuando se 
utilizan junto (0.916 frente a 0.939) o separadamente de la DBT (0.894 and 0.889).
Gilbert y col.101 (2015) analizan la IS en un estudio retrospectivo con un total de 7000 pacientes
pertenecientes al programa de screening de mama británico (Tommy Trial). La comparación de
la exactitud diagnóstica de  cada modalidad se  hizo a  través  del  análisis ROC. Los valores de
sensibilidad estimados a partir de las AUC de las combinaciones FFDM+DBT y SI+DBT fueron 89% 
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y 88% respectivamente y no se evidenciaron diferencias estadísticamente significativas entre
ambas combinaciones. Sin embargo, el análisis ROC aplicado mostró la existencia de diferencias
significativas para la especificidad. Los valores en este caso fueron 69% y 71% para FFDM+DBT y
SI + DBT. En este estudio se encontró que la especificidad para las distorsiones es superior para
la IS coincidiendo con el resultado obtenido en [2]. La especificidad estimada para las masas es
superior también para la IS que es el resultado opuesto al hallado en [2].
En términos generales todos los estudios clínicos publicados concluyen resultados que van en la
misma dirección que los alcanzados en la contribución [2] pese a la muestra reducida de
pacientes. La limitación más importante es que todos los estudios analizan la imagen sintética de
Hologic. 
4.2.2. Estudio con maniquíes.
Los estudios con maniquíes tienen la ventaja de poder compararse con mayor facilidad al
eliminarse la variabilidad asociada a los pacientes. Por este motivo, en la contribución [2] se
incluyó el maniquí TORMAM para estudiar la calidad de la IS y de la FFDM. El maniquí TORMAM
presenta la peculiaridad de contener agrupaciones de microcalcificaciones inmersas en un fondo 
estructurado. Además contiene objetos de bajo contraste (fibras y masas) incluidos en un fondo
uniforme. Los resultados de la evaluación visual de la detectabilidad y visibilidad de los objetos
de test evidenciaron diferencias estadísticamente significativas  entre  la IS  y  la FFDM. Se  
encontraron peores resultados con la IS para la visibilidad de los objetos de bajo contraste y de
las fibras incluidas en el fondo uniforme del maniquí debido a la presencia de artefactos del
procesado. Resultados opuestos se obtuvieron para el fondo estructurado. En este caso, la IS
presentaba ventajas para la detectabilidad de las microcalcificaciones frente a la FDDM. La
conclusión es  que las imágenes  IS y FFDM del  maniquí  presentan diferencias significativas. La
detectabilidad de los objetos de bajo contraste en las IS del maniquí es inferior a la mostrada con
las imágenes FFDM.  
En la contribución [3] se cambia el enfoque en lo relativo a la forma de evaluar las imágenes del
maniquí TORMAM. Los observadores reales son sustituidos por observadores matemáticos. Se
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utilizan dos figuras de mérito para analizar las diferencias entre las IS y las FFDM del maniquí que
son la relación contraste-ruido (RCR) y el índice de detectabilidad (d’). Este último parámetro
constituye la respuesta del modelo de observador considerado que fue el non-prewithening
matched filter (NPW)65. Los valores de d’ estimados para los discos de bajo contraste del maniquí
incluidos en el fondo uniforme son inferiores para las imágenes IS en contradicción con lo que se
obtiene para el parámetro RCR. Por tanto, el NPW parece reproducir mejor los resultados
hallados con la evaluación visual en [2]. Estos resultados necesitan revalidarse utilizando un
número mayor de imágenes al empleado en [3]. También ponen de manifiesto la necesidad de
utilizar maniquís tridimensionales con un diseño más realista.
Los resultados de las contribuciones [2] y [3] se confirman con los alcanzados por Nelson y col.112. 
En este caso utilizan el maniquí del American College of Radiology (ACR)75 y obtienen peores
resultados para la IS con dos métodos de evaluación (visual y automática). El maniquí de la ACR
contiene detalles similares a los incluidos en el TORMAM (fibras, masas y grupos de micros) sobre
un fondo uniforme. Los autores demuestran además que un 50% de las IS del maniquí no
cumplen los criterios de aceptabilidad definidos para la acreditación de unidades de mamografía
en EE.UU. En un segundo trabajo del mismo grupo de investigación113 se revalida la peor
detectabilidad de la IS para objetos de bajo contraste. En este caso utilizan dos maniquíes, uno
con fondo uniforme y otro antropomórfico producido por impresión 3D a partir de imágenes de
mama adquiridas con un TC. Los objetos de bajo contraste son insertados en sándwich en ambos
maniquíes. La proporción de detalles de bajo contraste correctamente detectados por un grupo 
de observadores es superior en las imágenes FFDM de ambos maniquíes así como en los planos 
reconstruidos de la tomosíntesis. En este estudio también se concluye que la detectabilidad
empeora en todos los casos cuando se analiza sobre las imágenes del maniquí antropomórfico
debido a su fondo estructurado. Un resultado equivalente es obtenido en un trabajo35 en el que 
se simula la adquisición de tomosíntesis utilizando un modelo de mama computacional que
contiene un fondo anatómico realista. En este modelo se insertan objetos de bajo contraste
similares a las masas. La evaluación de las imágenes se lleva a cabo utilizando modelos de
observador canalizados. La conclusión más relevante es la invariancia de la detectabilidad de las
pequeñas masas frente a cambios en los parámetros de la adquisición de tomosíntesis (rango 
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angular, número de proyecciones) cuando el ruido anatómico prevalece. Este resultado
permitiría explicar la diferencia en las conclusiones que se alcanzan en los estudios clínicos y con
maniquíes sobre la detectabilidad de las imágenes sintéticas y digitales. Otro aspecto a
considerar a la hora de interpretar estas diferencias es la tarea que el observador ha de
desarrollar  en cada caso.  En las imágenes del  maniquí  el observador conoce de antemano las 
características de los detalles presentes en la imagen y su posición exacta. En el caso de las
imágenes de pacientes no se tiene ese conocimiento previo. 
De acuerdo con los valores de dosis estimados para las mamas más frecuentes (espesor entre 5
y 6 cm), sustituir la imagen FFDM por la imagen IS significa una reducción del 44% en las dosis
respecto al modo COMBO o un aumento del 26% respecto a las dosis de la mamografía digital
del mismo equipo.  
Todos los trabajos hasta ahora discutidos fueron hechos en la misma unidad diagnóstica (Servicio
de Radiología de la Fundación Jiménez Díaz. Unidad de Mama) utilizando el mismo sistema DBT
(Hologic Inc, Bedford, EE.UU.)
4.3. Caracterización de los sistemas de tomosíntesis [4]
En la cuarta contribución de la tesis se aborda la caracterización de varios equipos de DBT. La 
falta de criterios fundamentados que orienten sobre las opciones de la DBT que proporcionan
una calidad de imagen adecuada y que equilibren el riesgo que implica su utilización ahonda en
la necesidad de profundizar en el conocimiento del funcionamiento de estos sistemas. La mayor
parte de los estudios clínicos publicados hasta la fecha en los que se demuestran las ventajas 
diagnósticas de la DBT están limitados al presentar resultados provenientes de un único sistema
de DBT (Hologic). Hay bastante menos información y en algunos casos ninguna sobre el resto de 
los sistemas comercializados.  
En [4] se abordó la caracterización de los tres sistemas con mayor implantación en nuestro país
(Hologic (Dimensions), Fujifilm (Innovality) y Siemens (Inspiration)). Estos tres equipos presentan 
características diferentes lo cual posibilita extraer conclusiones sobre la validez de los estudios
teóricos. Siemens (en adelante S1) y Fuji operando en el modo de alta resolución (en adelante
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S2-HR) tienen un rango angular ancho; Hologic (en adelante S3) y Fuji operando en el modo de
resolución estándar (en adelante S2-ST) tiene un rango angular estrecho. El número de
proyecciones también difiere entre 25 con el sistema S1 y 15 para el resto. El muestreo (intervalo
angular entre proyecciones) también difiere entre los sistemas S2-ST y S2-HR. Asimismo, los
estudios publicados dedicados a caracterizar los prototipos de estos equipos muestran diferentes
soluciones para los filtros que acompañan a la FBP que generan diferencias en la calidad de las
imágenes reconstruidas. 
La metodología utilizada en la contribución [4] está basada en estudios de optimización llevados
a cabo sobre prototipos de sistemas DBT como son los trabajos de Hu y col.23,24 o Zhao y col.41 
También se tuvieron en cuenta los primeros trabajos en los que se analiza el funcionamiento de
algunos equipos DBT como son los de Marshall y col.22 o el de Strudley y col. 51 
Para llevar a cabo este trabajo fue necesario el desarrollo previo de herramientas destinadas a
las medidas experimentales así como para el análisis de las imágenes. Se investigaron las
características (material, forma y tamaño) de los objetos de prueba y se diseñaron los maniquíes 
para medir la resolución en los planos reconstruidos de la tomosíntesis (resolución XY), en
profundidad (resolución en Z) y para determinar la dispersión de artefactos (Apéndice 1).
Asimismo se desarrolló el software necesario para evaluar las imágenes de los objetos de prueba
que se incorporaron como macros del software de análisis de imagen ImageJ de libre acceso o 
como scripts en MatLab (Apéndice 2).  
En [4] se muestran los resultados alcanzados en el análisis de varios componentes de los sistemas
de DBT. En concreto, se estudió la función de respuesta del detector y las componentes del ruido
en la modalidad FFDM y en las proyecciones de la DBT; se estimó la RCR de las imágenes FFDM,
de las proyecciones y de los planos reconstruidos para distintos espesores de PMMA; se analizó 
la resolución de las proyecciones, de los planos reconstruidos (MTF-XY) y en profundidad (MTF-
Z); finalmente, se determinó la anchura de la dispersión de artefactos. En uno de los equipos no
estaban disponibles las imágenes de las proyecciones de tomosíntesis por lo que no fue posible 
analizar su función de respuesta, ni la resolución de las proyecciones. 
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La función de respuesta (FR) del detector obtenida añadiendo 2 mm de Al a la salida del tubo
(IEC-2007) es una función lineal para FFDM así como para las proyecciones en todos los sistemas
analizados. El detector presenta una ganancia (pendiente de la FR) mucho mayor para las
proyecciones de la DBT que para la FFDM para compensar la exposición mucho más baja con la
que son adquiridas. Se observaron ligeras diferencias no significativas entre la función de
respuesta de la posición central y de las proyecciones con mayor angulación. Estas diferencias
pueden ser fruto de utilizar el aplanamiento asociado a la exposición en la proyección central 
para todas las proyecciones lo que justificaría las variaciones en la uniformidad también
observadas en este estudio. También podrían justificarse por la presencia de remanencia o de
una respuesta retrasada del detector (lag en adelante). Todos los sistemas están equipados con
detector de Se amorfo que, de acuerdo con estudios previos, presenta problemas importantes
de remanencia.114 La respuesta de estos detectores ha sido mejorada de cara a reducir estos
efectos con el fin de ser utilizados en tomosíntesis. Mackenzie y col.115 analizan la contribución
la remanencia y del lag al ruido total y concluyen que su contribución es prácticamente
despreciable.
El ruido es un factor limitante en las proyecciones de la DBT. La adquisición con exposiciones
bajas puede originar un aumento indeseado en la proporción de ruido electrónico o estructural,
que incluso podría superar al ruido cuántico, dando lugar a artefactos en la reconstrucción. Los 
resultados de [4] muestran una contribución muy superior del ruido cuántico en todos los casos 
en buen acuerdo con lo mostrado por otros autores.115 En el sistema S3 se observó que el ruido
estructural era mayor en las proyecciones con mayor angulación. Este incremento puede ser
fruto  de utilizar  para  todas las proyecciones la  imagen de  aplanamiento de la respuesta del 
detector asociada a la proyección central. Mackenzie y col.115 encuentran un resultado similar
para este mismo equipo cuando comparan la proyección central con la imagen FFDM. En general, 
en su trabajo muestran que el ruido estructural es superior en las proyecciones de DBT que en la
imagen FFDM para todos los sistemas que analizan si bien para el sistema S3 es mucho más 
notable.
Los resultados relativos al funcionamiento del CAE arrojan información sobre la influencia del
número de proyecciones en la RCR. Se utilizó como señal una lámina de Al de 2 mm de espesor
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colocada a 2 cm del soporte de la mama y en sándwich entre placas de PMMA. Los valores de la
RCR en las proyecciones de la DBT son inferiores a los obtenidos para la imagen FFDM 
convencional del mismo equipo y son menores que los determinados  para los planos  
reconstruidos. En la adquisición de las proyecciones no se utiliza la rejilla antidifusora. Esto unido
al bajo valor de la exposición con la que son adquiridas originan un aumento del ruido que reduce
los valores de la RCR. La RCR de los planos reconstruidos es superior a la de las proyecciones DBT
por efecto del realce de contraste que producen los filtros utilizados en los algoritmos de
reconstrucción (Ren y col.116). En [4] se demuestra que los sistemas con mayor rango angular
presentan valores más bajos de la RCR. Esto evidencia que el aumento de contraste inherente a
los filtros no es suficiente para compensar la disminución de este parámetro debida a la mayor
angulación con la que incide el  haz de radiación. La señal, en este caso, es menor debido a la
absorción adicional que se produce cuando el haz de radiación atraviesa oblicuamente el tablero
de apoyo de la mama y la cubierta protectora del detector.
Strudley y col.51 encuentran para el sistema S3 valores de la RCR medidos en los planos  
reconstruidos que son un factor entre 2 y 3 veces superiores a los de la imagen FFDM. Este
resultado difiere del obtenido en [4] donde los valores de la RCR en los planos son inferiores a 
los de la FFDM. El resultado es muy relevante ya que el equipo S3 es el que tiene una mayor 
implantación (90% de los centros con DBT). Puede atribuirse a una calibración distinta del CAE
pero también al empleo de filtros distintos en los algoritmos de reconstrucción que produzcan
un realce de contraste mayor ya que la metodología de medida es la misma en ambos trabajos. 
Las medidas de la MTF en las proyecciones del barrido de DBT hechas utilizando el método del
borde angulado (acero de 1 mm de espesor) mostraron una pérdida importante de resolución 
debida al movimiento continuo del tubo en los tres sistemas analizados. Se  observó  que la  
degradación de la resolución es mucho más notoria para los sistemas con mayor rango angular
como también se determinó en el trabajo de Marshall y col.22 y en el recientemente publicado
de Mackenzie y col.115 Igualmente se encontró que la reducción de la resolución provocada por
el movimiento del tubo es más importante a medida que aumenta la altura con respecto al
detector coincidiendo con los resultados de Marshall y col.22 y Ren y col.117 Esto compromete la
visibilidad de las pequeñas lesiones situadas a menor profundidad dentro de la mama sobre todo 
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en el caso de mamas gruesas. En este trabajo también se comprobó que los sistemas que aplican
un “binning” o unión de píxeles tienen una pérdida importante de resolución incluso en alturas
próximas al detector debido al aumento en el tamaño de pixel. Este resultado es analizado en el
trabajo de Ren y col.117 en el cual obtienen una reducción del 60% en el valor de la frecuencia
para la que la MTF se reduce al 50% cuando se pasa de un tamaño de pixel de 70 μm a 140 Pm. 
En nuestro caso, la reducción es del 55% para el mismo incremento en el tamaño de pixel en
buena coincidencia con el resultado de Ren y col. con un sistema similar al de este estudio. 
La resolución en los planos reconstruidos (XY-MTF) se midió utilizando hilos de tungsteno para
obtener la función de línea premuestreada (LSF). El valor de este parámetro es muy dependiente
de los algoritmos de reconstrucción y de los filtros aplicados. Al  igual  que en  el trabajo de  
Marshall y col.22,115, la XY-MTF presenta una caída importante a bajas frecuencias acompañada 
de un desplazamiento del máximo hacia frecuencias intermedias debido a la presencia del
denominado artefacto de “overshooting”22. Este artefacto es producido por el filtro de rampa
utilizado en el algoritmo de reconstrucción de retroproyección filtrada (FBP) y no se observa 
cuando se utilizan otros algoritmos como, por ejemplo, el de retroproyección aplicado en el S3
cuando opera en el modo “Flat Field”. La resolución en los planos es muy anisotrópica debido al
movimiento continuo del tubo. La comparación entre los resultados de los distintos equipos pone
de relieve el largo trecho que existe entre la teoría y la práctica. Los estudios teóricos predicen
una resolución mayor en los planos para sistemas con rango angular estrecho. Sin embargo, el
“pixel binning” utilizado en el sistema S3 originó una pérdida importante de resolución. Este
efecto es muy notable en la MTF medida en la dirección paralela al movimiento del tubo. En la
dirección perpendicular, la MTF de los sistemas con rango angular ancho presentó una caída más
importante para bajas frecuencias con un desplazamiento muy marcado debido al artefacto de
overshooting que es más pronunciado en estos sistemas. El máximo de la MTF se encuentra para
una frecuencia de 1 pl/mm en los equipos de rango angular  estrecho y en 2 pl/mm en los de
rango angular ancho mostrando un mejor comportamiento para las frecuencias altas.
Los hilos de W tienen la desventaja de romperse fácilmente cuando son tensados sobre todo los
hilos de menor calibre. Por este motivo, en [4] se utilizaron hilos de 100 μm, 50 μm y 25 μm con
el objetivo de analizar las diferencias en la XY-MTF obtenidas con cada uno de los calibres. Los
111
  
        
           
        
      
          
          
     
  
      
   
         
         
          
   
         
   
         
       
      
       
  
       
           
   
    
        
        
     

	
resultados presentaron una gran variabilidad en los sistemas estudiados que no  permitió  
proponer un diámetro concreto. Se estudió alternativamente la XY-MTF obtenida con un borde
angulado de 0.2 mm de Al colocado sobre una lámina de PMMA de 0.5 cm de espesor. Las
diferencias en los valores de la frecuencia para la cual la MTF se reduce al 50% calculados con 
ambos métodos (hilos y borde) no siguen un patrón común para todos los sistemas. Este
resultado no permite llegar a ninguna conclusión sobre cuál de los dos métodos es más 
adecuado.  
El limitado número de proyecciones de la DBT limita la resolución en profundidad (eje z). La
medida de este parámetro se llevó a cabo con un hilo de W colocado en cuña con respecto a las
direcciones x y z e insertado en un bloque de PMMA de 45 mm de espesor para poder estimar la 
función de dispersión de punto (PSF) premuestreada. La PSF obtenida se ajusta a una gaussiana
cuya anchura a mitad de altura (FWHM) es el índice que se emplea como medida de la resolución.
Se incluyeron tres hilos de W con distinto calibre para analizar la influencia de este parámetro en
la FWHM. Los hilos se dispusieron en tres regiones diferentes del bloque de PMMA para obtener
información sobre la influencia de la posición del hilo en el campo de radiación.
De acuerdo con lo encontrado en los estudios teóricos, el valor de la FWHM fue menor para los 
sistemas con un rango angular ancho. La comparación entre los resultados de dos sistemas que
reúnen estas características (S1 y S2-HR) muestra que hay otros factores que influyen en el valor
de este parámetro como son los filtros de apodización incluidos en  los  algoritmos  de  
reconstrucción.118 De forma similar, la comparación de FWHM para los sistemas de rango angular
estrecho evidencia también el impacto de los algoritmos de reconstrucción. En este caso, el uso
de algoritmos de iteración para optimizar la imagen final (S3) produce una mejora en la
resolución en z.119 Los valores de la FWHM calculados con el hilo de 25 μm están entre 4 mm y 6
mm para los sistemas de rango angular estrecho y entre 2 mm y 3 mm para los de rango ancho.
Estos valores son mayores que el espesor de 1 mm de los planos reconstruidos fijado en todos 
los sistemas debido, en este caso, a la ineficiencia en la eliminación de los artefactos de
reconstrucción  al estar  el  hilo inmerso  en  un  fondo homogéneo sin otras estructuras  que se  
superpongan. Nostarieh y col120 demuestran que el rango angular restringido de la tomosíntesis
impide eliminar totalmente la superposición de estructuras. Esto unido a los artefactos de
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reconstrucción produce una dispersión de la imagen de las estructuras que puede propagarse a
través de varios planos. Esta dispersión es tanto mayor cuanto mayor es la extensión de la
estructura en el plano xy. 
También se comprobó la influencia del calibre del hilo de W en el cálculo de la PSF. En este caso
si se detectó un cierto patrón de comportamiento. La FWHM disminuye con el diámetro del hilo
para los sistemas de rango angular estrecho y permanece prácticamente independiente de este
parámetro para los de rango angular ancho.
Otros autores utilizan una pequeña bola de Al con diámetro inferior a 25 μm para obtener la MTF
tridimensional.22,53,121 El método, si bien es más adecuado dado el carácter pseudo 3D de la
tomosíntesis, requiere un tratamiento más laborioso para eliminar el ruido y los artefactos que
perturban las medidas de la MTF en las tres direcciones. La XY-MTF calculada a partir de la PSF 
de la bola presenta las mismas características que las encontradas con los hilos de W lo que indica
que son métodos equivalentes. 
La función de dispersión de artefactos (FDA) proporciona una medida de la extensión de los
artefactos generados en el proceso de reconstrucción. Se determina utilizando una matriz de
pequeñas bolas distribuidas de forma equiespaciada sobre una lámina de 0.5 cm de PMMA. La
FDA resulta del ajuste a una gaussiana de la RCR medida para cada bola en cada uno de los planos 
reconstruidos normalizada por la RCR de la bola en el plano en foco. La matriz de bolas se coloca
a diferentes alturas para determinar la dispersión en diferentes condiciones. La FWHM de la
gaussiana es un índice de la dispersión de los artefactos de cada bola. El valor de este parámetro 
en los equipos con rango angular ancho resultó menor que la medida para los sistemas con rango
angular estrecho. Este resultado es consistente con el obtenido para la resolución en
profundidad. Los valores de FWHM son similares a los reportados por Strudely y col.51, Maki y
col.53 y los de Bowman y col.108 aun cuando se utilizan métodos ligeramente diferentes.
Los valores de dosis glandular promedio (DG) estimados para distintos espesores de PMMA
fueron siempre superiores para la DBT. Para un espesor de 45 mm de PMMA, la relación entre
las DG de la DBT y de la FFDM estuvo comprendida entre 1.17 y 2.58. Los dos valores extremos
corresponden al mismo sistema (Innovality, Fujifilm) operado en los  modos de  resolución  
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estándar y alta (15q y 40q). La DG por barrido de DBT estimada para 45 mm de PMMA fue inferior
a los valores de referencia recomendados en los protocolos europeos excepto para el sistema
S2-HR. En concreto, para el sistema S3, esta relación fue de 1.17 que es un valor mucho menor
que el que se obtuvo con muestras de pacientes (1.3).
En el trabajo de Bowman y col.122 analizan la equivalencia entre PMMA y la mama estándar para
distintos espesores utilizando las calidades de haz de los sistemas de tomosíntesis. En su trabajo
proponen insertar láminas de polietileno para obtener valores de dosis más representativos de
los que se impartirían a mamas reales. 
Esta contribución constituyó el trabajo fin de máster de Alejandro Rodríguez Ruiz llevado a cabo
bajo mi supervisión y la de la Profa. Margarita Chevalier. Los resultados fueron presentados al
Congreso Europeo de Radiología donde recibió el premio a mejor comunicación presentada por
un científico joven.
4.4. Estimación de la densidad de la mama [5]
La contribución [5] tuvo como objetivo el análisis de dos algoritmos para el cálculo automático
de la densidad de la mama. 
La densidad de la mama es un factor limitante para la detección precoz del cáncer de mama en
mamografía. El tejido glandular y las lesiones cancerosas tienen coeficientes de atenuación muy
similares lo que obstaculiza su detección cuando se encuentran inmersas en dicho tejido
reduciendo la sensibilidad de la mamografía. La densidad de la mama es asimismo un predictor
del riesgo de desarrollo de cáncer de mama como se evidencia en diversos estudios.123,124 Ambos
aspectos están siendo considerados en los programas de detección precoz de cáncer de mama
(screening en adelante) con el objetivo de establecer modalidades de screening en función de la
densidad de mama de cada mujer. Por otro lado, la proporción de tejido glandular determina el
riesgo de inducción de cáncer radioinducido por lo que es un dato necesario para el cálculo de la 
dosis promedio en tejido glandular. Todos estos aspectos han derivado en la necesidad de
disponer de métodos de estimación de la densidad que sean más precisos que los asociados a la
simple inspección visual de la imagen mamográfica siempre afectada de una gran variabilidad.
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Los primeros métodos de estimación cuantitativa de la densidad se basaban en la información
contenida en las mamografías obtenidas con película tras ser convenientemente procesadas.125 
La mamografía digital ha facilitado el desarrollo de algoritmos automáticos basados en el valor
de los píxeles. Con estos equipos es posible obtener, además, una medida más precisa del
espesor de la mama lo que da pie a hacer estimaciones volumétricas de la densidad que están
reemplazando a las estimaciones automáticas aerométricas o planares. La información que
proporcionan los métodos planares está afectada por la incertidumbre que se deriva de la
superposición de estructuras que puede originar una sobreestimación de los valores de densidad.
Las  modalidades de  imagen 3D  como la  tomografía computarizada (TC) de mama o la
tomosíntesis de mama proporcionan una información mucho mayor de la distribución del tejido
glandular en el volumen mamario. Apoyándose en imágenes de TC, Yaffe et al.126 reportaron  
valores de densidad volumétrica de mama inferiores al 45% para el 95% de las mujeres incluidas
en su estudio. Este resultado es coincidente con el obtenido en trabajos anteriores85,127 en los 
que ya  se había concluido que la  composición  estándar “50%  tejido glandular/50% tejido
adiposo” hasta ese momento asumida no representaba la composición media de las mamas. Este
resultado es relevante ya que los valores de referencia de dosis propuestos en los protocolos de
control de calidad así como los métodos de cálculo de esta magnitud estaban basados en ese
valor de densidad estándar.
Recientemente han sido comercializados dos softwares (Volpara128 (Volpara Health Technologies
Limited, Wellington, NZ) y Quantra129 (Hologic Inc., Bedford, MA)) que calculan automáticamente
la densidad volumétrica de la mama. Los valores de densidad proporcionados por ambos
algoritmos han sido comparados en múltiples estudios130 con los estimados por los radiólogos
sobre imágenes digitales de mama de cara a “validar” sus resultados. 
La contribución [5] es un estudio comparativo de los algoritmos desarrollados por Quantra para
ser aplicados en imágenes digitales FFDM (Q2D) y en las proyecciones de la tomosíntesis (Q3D).
El estudio está parcialmente motivado por la necesidad de determinar la validez de los resultados
obtenidos con el algoritmo Q3D. Este algoritmo sustituye a Q2D cuando las imágenes sintéticas
reemplazan a las FFDM. En el estudio se incluyeron un total de 561 pacientes con edades
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comprendidas entre los 32 y 86 años. 227 pacientes eran menores de 50 años y 334 estaban por
encima  de  los  50 años. En  término  medio, ambos grupos  de edad  presentan patrones de
densidad mamaria diferentes debido a que el tejido glandular es progresivamente sustituido por
grasa a medida que se envejece. En la muestra no se incluyeron a las pacientes con patologías
mamarias demostradas. Todas las pacientes habían sido sometidas a un  examen COMBO  
(DBT+FFDM) en el que se utiliza la misma compresión para ambas adquisiciones.
Los dos algoritmos proporcionan una serie de parámetros, entre ellos, el volumen de mama, Vb,
el volumen de tejido fibroglandular, Vfg, la densidad volumétrica, Vbd, y el área de densidad
mamaria, Abd, (cociente entre el área de tejido fibroglandular y el área de la mama). Estos son
los cuatro parámetros que se compararon en el estudio. Con ambos algoritmos, el Vb se estima
a partir del área que cubre la mama en la imagen y de su espesor bajo compresión en la imagen
FFDM y en la proyección central respectivamente. El Vfg de la columna de tejido mamario que
cubre cada pixel se obtiene a partir de las propiedades de la mama (espesor y coeficientes de
atenuación) y de los factores de exposición. El volumen total de tejido fibroglandular resulta de
la suma del estimado para cada pixel. El área de densidad mamaria es el cociente entre el área 
de tejido fibroglandular y el área total de la mama. Los dos algoritmos calculan los parámetros 
indicados para las dos vistas (CC y MLO) adquiridas para cada mama. Los valores por mama
resultan de la combinación de los obtenidos para cada vista y los valores para cada paciente se
obtienen de la combinación de los valores por mama.  
En el estudio se comprueba que los valores para los parámetros proporcionados por ambos
algoritmos presentan diferencias estadísticamente significativas  pero están bien  
correlacionados. Los valores de Vbd y Abd calculados con Q2D son mayores que los reportados
por Q3D (8% y 77% respectivamente) en coincidencia con el estudio de Tagliafico y col. 131 
utilizando un algoritmo propio. Las diferencias más importantes aparecen para las mamas más
gruesas que atenúan de forma importante la exposición que llega al detector aumentando el
ruido en la imagen. La magnitud del ruido en las proyecciones de tomosíntesis es mayor que en
la imagen FFDM ya que han de ser adquiridas con valores de exposición bajos obstaculizando la
medida del valor del pixel.
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Los valores de Vbd estimados por Q2D y Q3D para el 75% de las mamas son iguales o inferiores
a 19% y 17% que son bastante más bajos que los obtenidos por Yaffe y col.126 En el caso de las
mujeres con edad menor o igual a 50 años, los porcentajes son 23% y 21% y para las más mayores
se obtiene el mismo valor, 15%. Este último resultado es coincidente con el encontrado (16.5%)
por van der Waal132 para una muestra de 992 mujeres del programa de screening holandés
(edadest50 años).
Las medianas de Vbd para la muestra completa analizada en [5] fueron 13% y 12% con Q2D y
Q3D respectivamente. El valor de la mediana en el estudio de van der Waal fue también similar
al de este estudio (12.1%) y ligeramente mayor que el encontrado en la publicación de Morris y
col.133 (9%) con una muestra de 8391 mujeres. Tanto van der Waal como Morris utilizan Q2D
pero en versiones diferentes. Tagliafico y col. obtienen con sus propios algoritmos valores medios 
de Vbd para una muestra de 50 mujeres que son muy superiores (53% para FFDM y 41% para
DBT). En el estudio de Ciatto y col.134 los valores de Vbd están comprendidos entre 7 y 50%. Las
comparaciones entre los distintos resultados son limitadas ya que hay diferencias sustanciales
en las muestras y en los algoritmos. Se puede concluir que de forma general la composición
estándar de la mama no es 50%/50%. 
Como producto final, Q2D y Q3D clasifican cada mama dentro de una de las cuatro categorías
BIRADS135habitualmente utilizadas en los informes de los exámenes de mamografía. Las
diferencias en los Vbd no se reflejaron en la clasificación proporcionada por cada uno de los
algoritmos y ambos incluyeron a la mayoría de las mamas en las categorías BIRADS b y c (mamas
con áreas dispersas de densidad fibroglandular y mamas heterogéneamente densas).
En este trabajo también se calcularon los valores de dosis glandular promedio (DG) utilizando los
Vbd obtenidos con los dos algoritmos. Se concluyó que no existían diferencias estadísticamente
significativas entre los valores de DG calculados a partir de los valores de densidad obtenidos con
Q2D y Q3D. Las diferencias con las glandularidades calculadas con el método habitual propuesto
en los protocolos europeos (Dance y col.) son importantes y las DG obtenidas con estos valores 
están subestimadas en un 6% en promedio.
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Los valores de DG para la modalidad de DBT son más altos que para la modalidad de FFDM como 
era de esperar. La relación entre los valores de DG disminuye progresivamente a medida que
aumenta la densidad de la mama. Para las mujeres incluidas en el grupo joven la relación entre
los valores de dosis de ambas modalidades es 1 para las mamas clasificadas en la categoría de
mayor densidad (categoría d). En el grupo de las mujeres mayores incluidas en esta categoría, la
DG de la DBT es un 5% mayor. Por tanto, el uso de la DBT para el diagnóstico de las mamas muy
densas no implica, una penalización en término de dosis y si implica un beneficio considerable
teniendo presente que la densidad disminuye de forma considerable la sensibilidad de la
mamografía.
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5. CONCLUSIONES
Esta tesis doctoral presenta un conjunto de resultados obtenidos en la caracterización del
funcionamiento de los sistemas de tomosíntesis digital de mama. Los resultados se derivan de la
evaluación del impacto de los exámenes de tomosíntesis de mama en los valores de dosis de
radiación a pacientes así como de la caracterización de la calidad de imagen generada con estos
sistemas. Este último aspecto ha sido analizado utilizando herramientas propias diseñadas para
este fín. De forma global, los resultados de este trabajo definen un marco que posibilita afrontar
con un conocimiento mayor el estudio de métodos de optimización de  la dosis y calidad de  
imagen con esos sistemas.
Objetivos: 
1- Los cálculos de dosis a pacientes mostraron que la dosis glandular media (DG) impartida en
un barrido de tomosíntesis (DBT) supera los valores de dosis asociados a la mamografía
digital (FFDM) para todos los espesores de mama pero son inferiores a los valores de
referencia propuestos en los protocolos europeos.
2- La DG impartida en un examen de DBT en el modo COMBO de dos vistas por mama (CC y
MLO) recomendado por el fabricante del equipo analizado, supera los valores de referencia
establecidos en los protocolos europeos. En este modo, la DG multiplica por un factor 2.4
los valores de DG de los exámenes de FFDM para las mamas más frecuentes (5 cm – 6 cm)
3- La comparación de los valores de DG obtenidos de acuerdo con los protocolos europeos y
americano mostró que no existen diferencias significativas entre los valores de DG para DBT
pero si con respecto a los valores de FFDM. Esta diferencia origina valoraciones muy distintas
del impacto de la DBT en los valores de DG. 
4- La evaluación de la capacidad diagnóstica de la imagen sintética analizada utilizando una
muestra de pacientes mostró su no inferioridad con respecto a la imagen digital obtenida
con el mismo sistema. La sensibilidad y especificidad de la imagen sintética fue mayor para
las distorsiones. Estos resultados no son concluyentes debido al reducido número de 
pacientes incluidos en la muestra. 
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5- La evaluación de la capacidad diagnóstica de la imagen sintética analizada utilizando el
maniquí TORMAM mostró que la detectabilidad y visibilidad de los grupos de 
microcalcificaciones incluidas en el fondo estructurado del maniquí era superior para la IS.
Por el contrario, la visibilidad de la lesiones de bajo contraste fue peor en la IS analizada por
observadores reales y con modelos de observador.
6- La sustitución de la imagen FFDM por la sintética implica una reducción de las dosis de un
44% con respecto al modo COMBO. 
7- Los maniquís fabricado para la evaluación de calidad de imagen en tomosíntesis de mama
posibilitaron las medidas de la MTF asociada a la imagen FFDM, a las proyecciones de DBT y
a los planos reconstruidos de tres equipos de DBT instalados en tres hospitales de la
Comunidad de Madrid.
8- El movimiento del tubo y la rebinarización de los píxeles en el detector producen una
reducción importante de la resolución en los tres tipos de imágenes. Los sistemas con rango
angular estrecho presentan mejor resolución en los planos reconstruidos y peor en
profundidad tal y como predicen los estudios teóricos. Ambos resultados están fuertemente
modulados por los algoritmos de reconstrucción. 
9- Los resultados de la comparación entre dos algoritmos para el cálculo automático de la
densidad mamaria que operan sobre las imágenes FFDM y sobre las proyecciones de DBT
mostró que existían diferencias estadísticamente significativas en los valores de la densidad
reportados por cada uno para la misma muestra de pacientes. Esta diferencia no influyó en
la clasificación BIRADS producida por cada uno de ellos ni en los valores de DG computados
con las densidades obtenidas en cada caso. Los valores de DG computados utilizando la
densidad estimada por los algoritmos automáticos fueron mayores para la DBT a excepción
de las mamas densas para las que no se encontraron diferencias. Este resultado facilita el
uso de la DBT con estas mamas mejorando su diagnóstico.
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6. TRABAJO FUTURO
Los maniquíes fabricados pueden emplearse en nuevos equipos o en aquellos cuyo software sea
actualizado. Diseñar y fabricar un nuevo maniquí que contenga todos los elementos de los
distintos maniquíes, esto permitiría realizar las pruebas con un número menor de exposiciones.
Es necesario realizar ajustes en el software para emplearlo en los distintos equipos.
Investigar materiales que simulen la atenuación de los diferentes tejidos presentes en la mama. 
Emplear materiales variados para diseñar maniquíes que simulen la textura del tejido mamario,
con glandularidad conocida y variable con el fin de comparar la información de los planos
reconstruidos con la original que dio lugar al maniquí.
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7. APENDICE
7.1. APÉNDICE 1. MANIQUIES 
7.1.1. Maniquí cálculo FDA
El maniquí para el cálculo de la función dispersión de artefactos está construido sobre un bloque
de PMMA de dimensiones 300 x 240 x 10 mm, en el que se han insertado 20 esferas de 1mm de 
diámetro siguiendo un patrón de cuadrados de 55mm de lado. Se han fabricado dos maniquís,
uno con esferas de Tungsteno (W) y otro con esferas de Aluminio (Al).
7.1.2. Maniquí cálculo MTF-XY
El maniquí para el cálculo de la función de transferencia de modulación está construido sobre un
bloque de PMMA de dimensiones 300 x 240 x 10 mm sobre el que colocan tres hilos con un
ángulo de ° de respecto al lado de mayor longitud. Los calibres de los hilos de tungsteno son: 25 
μm, 50 μm y 100 μm. Una vez colocados los hilos y tensados se fijan con unos tornillos metálicos
insertados en los lados cortos. Por último se coloca una placa de PMMA de dimensiones 300 x
240 x 5 mm sobre los hilos, de manera que quedan fijos para evitar vibraciones. 
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7.1.3. Maniquí cálculo MTF-Z
El maniquí para el cálculo de la función de transferencia de modulación en la dirección Z, está
construido sobre un bloque de PMMA de dimensiones 230 x 145 x 45 mm cortado por un plano
que forma un ángulo de 20° de respecto a la horizontal (cara mayor). Los hilos son colocados
sobre el plano inclinado y de forma paralela a la cara pequeña. Los calibres  de los hilos de  
tungsteno son: 25 μm, 50 μm y 100 μm. Una vez colocados los hilos y tensados se fijan con unos
tornillos metálicos insertados en el bloque. Por último se coloca la otra mitad del bloque de
PMMA, atornillándola con tornillos de PMMA, para que los hilos no sufran vibraciones.
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7.2. APÉNDICE 2. SOFTWARE 
7.2.1. Cálculo de la FDA 
El código representado a continuación sirve para calcular la función dispersión de artefactos. En
primer lugar se indica la posición aproximada del plano en foco mediante una inspección visual
de la serie de imágenes, así como el número de planos (imágenes) que se analizarán. A
continuación se selecciona el plano en foco, se binariza y se realiza una máscara de la imagen 
para definir los ROIS de interés, correspondientes a la imagen de la bola, sobre los que se van a
realizar las medidas. Posteriormente se realizan las medidas en todos los planos de interés sobre
los ROIS definidos en la máscara, tambien se adquiere la información del valor de pixel en un
área próxima al punto de interés en todos los planos de interés moviendo la máscara en dirección
perpendicular al movimiento del tubo, la medida se realiza a ambos lados de cada ROI. Los datos
medidos se guardan en vectores, uno por cada punto analizado, cuya longitud equivale al número
de planos a analizar. Una vez conocidos todos los datos se realizan los cálculos, y por último se
imprimen en pantalla los resultados de la FDA y del plano en foco de cada una de las bolas.
/////////////////////////////////////////////////////////////////////////////////////
//MACROS CC MAMOGRAFÍA
//////////////////////////////////////////////////////////////////////////////////////
//CÁLCULO DE LA DSNR EN CADA PUNTO.
//////////////////////////////////////////////////////////////////////////////////////
// MEJORAS "SELECCIONAR PARAMETROS DE FINDMAXIMA Y DE Analyze Particles. CERRAR VENTANAS AL FINAL  
print("CÁLCULO DE LA DSNR EN CADA PUNTO");
run("Set Measurements...","area standard deviation min and max gray value centroid mean");
W = getWidth;
H = getHeight;
getPixelSize(unit,w_px,h_px);
//dimensionales del stack original 
Stack.getDimensions(width, height, channels, slices, frames);
print(slices);
//preguntamos al usuario la posición aproximada del plano en foco inicial
planofoco_inicial = getNumber("Indica (aproximadamente) cuál es el plano en foco",1);
//preguntamos al usuario cuántas imágenes quiere analizar
imagenes_inicial = getNumber("Indica cuántas imágenes quieres analizar (no menos de 10)",20);
n=round(imagenes_inicial/2);
if(2*n+1 > slices) n=slices;
//seleccionamos las 2*n+1 imágenes que se encuentran en el entorno del plano en foco indicado por el usuario.
if(planofoco_inicial - n > 0){
i0=planofoco_inicial - n;
 }
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else 
i0=0;
if(planofoco_inicial + n < slices){
iN=planofoco_inicial + n;
} 
else
iN=slices;
Nim=iN-i0+1; 
print("número de imágenes que se analizarán: " + Nim);
print("imagen inicial: " + i0);
print("imagen final: " + iN);
//Si el tamaño de píxel cambia de un plano a otro (caso de Hologic) hay que cerrar el stack y analizar las imágenes 1 a 1 porque en modo
stack no reconoce los valores de píxel.
var_Hologic = getNumber("¿el tamaño de píxel cambia de un plano a otro (caso Hologic)? (Sí:1, No:0)",0);
if(var_Hologic == 1) {
inputFolder = getDirectory("image");
images = getFileList(inputFolder);
selectImage(1); 
run("Close");
inputPath = inputFolder + images[planofoco_inicial];
open(inputPath);
getPixelSize(unit,w_px,h_px);
run("Close"); 
}
//////////////////////////////////////////////
////PARÁMETROS PARA DEFINIR POR EL USUARIO////
d=20;  //lado de la ROI en mm para localizar el máximo
dbola = 5; //lado en px de la ROI cuadrada que contiene al punto máx y donde se medirá la señal.
dist = 26; //dist en px a las ROIs laterales en las que se mide el fondo
//////////////////////////////////////////////
//array auxiliar
x=newArray(Nim);
for (i=0; i<Nim; i++){
x[i]=i; 
}
//desv est de las ROis centradas en los puntos
ds1=newArray(Nim);
ds2=newArray(Nim);
· 
· 
· 
ds19=newArray(Nim);
ds20=newArray(Nim);
//media
media1=newArray(Nim);
media2=newArray(Nim);
· 
· 
· 
media19=newArray(Nim);
media20=newArray(Nim);
//desv est del fondo
dsfondo1=newArray(Nim);
dsfondo2=newArray(Nim);
· 
· 
· 
dsfondo19=newArray(Nim); 
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dsfondo20=newArray(Nim); 
//valor medio del fondo 
mediafondo1=newArray(Nim);
mediafondo2=newArray(Nim);
· 
· 
· 
mediafondo19=newArray(Nim);
mediafondo20=newArray(Nim);
DSNR1=newArray(Nim);
DSNR2=newArray(Nim);
· 
· 
· 
DSNR19=newArray(Nim);
DSNR20=newArray(Nim);
// creamos una máscara con la imagen de las bolas del plano en foco
open(inputPath);
run("Duplicate...", " ");
run("Clear Results"); 
run("Find Maxima..." );
run("Analyze Particles..." );
inputFolderRM= getDirectory("Choose a Directory para guardar roi_Manager");
roiManager("Save", inputFolderRM+"\\RoiSet.zip");
roiManager("Delete"); 
run("Close All"); 
// medimos todos los valores de las bolas de los planos de interés
i01=i0+1; 
run("Image Sequence...", "open=inputFolder number=Nim starting=i01 use");
roiManager("Open", inputFolderRM+"\\RoiSet.zip");
roiManager("Multi Measure");
//roiManager("Delete");
for(k=0;k<Nim;k++){
ds1[k]= getResult("StdDev"+1,nResults-Nim+k);
ds2[k]= getResult("StdDev"+2,nResults-Nim+k);
 · 
· 
· 
ds19[k]= getResult("StdDev"+19,nResults-Nim+k);
ds20[k]= getResult("StdDev"+20,nResults-Nim+k);
media1[k]= getResult("Mean"+1,nResults-Nim+k); 
media2[k]= getResult("Mean"+2,nResults-Nim+k); 
· 
· 
· 
media19[k]= getResult("Mean"+19,nResults-Nim+k);
media20[k]= getResult("Mean"+20,nResults-Nim+k);
}
//for(k=0;k<Nim;k++){print(media1[k],ds1[k]);}
roiManager("Translate", -40,0);
roiManager("Multi Measure"); 
for(k=0;k<Nim;k++){
mediafondo1[k]= getResult("Mean"+1,nResults-Nim+k); 
mediafondo2[k]= getResult("Mean"+2,nResults-Nim+k); 
· 
· 
· 
mediafondo19[k]= getResult("Mean"+19,nResults-Nim+k); 
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mediafondo20[k]= getResult("Mean"+20,nResults-Nim+k); 
dsfondo1[k]= getResult("StdDev"+1,nResults-Nim+k);
dsfondo2[k]= getResult("StdDev"+2,nResults-Nim+k);
 · 
· 
· 
dsfondo19[k]= getResult("StdDev"+19,nResults-Nim+k);
dsfondo20[k]= getResult("StdDev"+20,nResults-Nim+k);
}
roiManager("Delete"); 
roiManager("Open", inputFolderRM+"\\RoiSet.zip");
roiManager("Translate", 40,0); 
roiManager("Multi Measure"); 
for(k=0;k<Nim;k++){
mediafondo1[k]= (getResult("Mean"+1,nResults-Nim+k)+mediafondo1[k])/2; 
mediafondo2[k]= (getResult("Mean"+2,nResults-Nim+k)+mediafondo2[k])/2; 
· 
· 
· 
mediafondo19[k]= (getResult("Mean"+19,nResults-Nim+k)+mediafondo19[k])/2;
mediafondo20[k]= (getResult("Mean"+20,nResults-Nim+k)+mediafondo20[k])/2;
dsfondo1[k]= (getResult("StdDev"+1,nResults-Nim+k)+dsfondo1[k])/2;
dsfondo2[k]= (getResult("StdDev"+2,nResults-Nim+k)+dsfondo2[k])/2;
 · 
· 
· 
dsfondo19[k]= (getResult("StdDev"+19,nResults-Nim+k)+dsfondo19[k])/2;
dsfondo20[k]= (getResult("StdDev"+20,nResults-Nim+k)+dsfondo20[k])/2;
}
//posición del máx evaluados a través de la máx desv est del valor de píxel evaluado en una ROI centrada en el máximo de cada punto.
planos_en_foco=newArray(20);
planos_en_foco[0]=posmaxOfArray(media1) + i0;
planos_en_foco[1]=posmaxOfArray(media2) + i0;
 · 
· 
· 
planos_en_foco[18]=posmaxOfArray(media19) + i0;
planos_en_foco[19]=posmaxOfArray(media20) + i0;
print("Posición de los planos en foco para cada bola (plano del máximo VP)"); 
Array.print(planos_en_foco);
print("");
//CALCULO DE LA SDNR EN CADA PUNTO Y PLANO
for(i=0;i<Nim;i++){ 
DSNR1[i]= (media1[i]-mediafondo1[i])/dsfondo1[i];
DSNR2[i]= (media2[i]-mediafondo2[i])/dsfondo2[i];
·
·
·
DSNR19[i]= (media19[i]-mediafondo19[i])/dsfondo19[i];
DSNR20[i]= (media20[i]-mediafondo20[i])/dsfondo20[i];
} 
//max valor sdnr
pmax=newArray(20);
pmax[0]=maxOfArray(DSNR1) ;
pmax[1]=maxOfArray(DSNR2) ; 
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·
 · 
· 
pmax[18]=maxOfArray(DSNR19) ;
pmax[19]=maxOfArray(DSNR20) ;
for(i=0;i<Nim;i++){
DSNR1[i]=DSNR1[i]/pmax[0]; 
· 
· 
· 
DSNR19[i]=DSNR19[i]/pmax[18];
DSNR20[i]=DSNR20[i]/pmax[19];
}
//Ajuste gaussiano de las DSNR.
//imageJ usa la siguiente fórmula para la gaussiana:
//y = a + (b-a)*exp(-(x-c)*(x-c)/(2*d*d))
//la relación entre d y la FWHM es:           2*pow(2*log(2),0.5)*d 
//print("Ajustes gausianos de las DSNRs de cada punto");
FWHM=newArray(20);
RRR=newArray(20);
pC=newArray(20);
Fit.doFit("Gaussian", x, DSNR1);
FWHM[0] = 2*pow(2*log(2),0.5)*Fit.p(3);
RRR[0]=Fit.rSquared;
pC[0] = Fit.p(3);
Fit.doFit("Gaussian", x, DSNR2);
FWHM[1] = 2*pow(2*log(2),0.5)*Fit.p(3);
RRR[1]=Fit.rSquared;
pC[1] = Fit.p(3);
 · 
· 
· 
Fit.doFit("Gaussian", x, DSNR19);
FWHM[18] = 2*pow(2*log(2),0.5)*Fit.p(3);
pC[18] = Fit.p(3);
RRR[18]=Fit.rSquared;
Fit.doFit("Gaussian", x, DSNR20);
FWHM[19] = 2*pow(2*log(2),0.5)*Fit.p(3);
pC[19] = Fit.p(3);
RRR[19]=Fit.rSquared;
//escribimos todos los resultados en un fichero.
f=File.open("");
for(k=0;k<20;k++){
print(f, "bola " + d2s(k+1,0)); 
print(f,"imagen"+ "\t" + "VMbola" + "\t" + "DEbola" + "\t" + "VMfondo" + "\t" + "DEfondo" + "\t" + "DSNR"); 
for (i=0; i<Nim; i++) { 
if(k==0) print(f,d2s(i+1,0) + "\t" + d2s(media1[i],4) + "\t" + d2s(ds1[i],4) + "\t" + d2s(mediafondo1[i],4) + "\t" + d2s(dsfondo1[i],4) +
"\t" + d2s(DSNR1[i],4));
if(k==1) print(f,d2s(i+1,0) + "\t" + d2s(media2[i],4) + "\t" + d2s(ds2[i],4) + "\t" + d2s(mediafondo2[i],4) + "\t" + d2s(dsfondo2[i],4) +
"\t" + d2s(DSNR2[i],4));
 · 
· 
· 
if(k==18) print(f,d2s(i+1,0) + "\t" + d2s(media19[i],4) + "\t" + d2s(ds19[i],4) + "\t" + d2s(mediafondo19[i],4) + "\t" +
d2s(dsfondo19[i],4) + "\t" + d2s(DSNR19[i],4));
if(k==19) print(f,d2s(i+1,0) + "\t" + d2s(media20[i],4) + "\t" + d2s(ds20[i],4) + "\t" + d2s(mediafondo20[i],4) + "\t" +
d2s(dsfondo20[i],4) + "\t" + d2s(DSNR20[i],4));
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 }
print(f,"\n"); 
}
print(f,"Bola, Posición del máximo, FWHM del ajsute gaussiano para cada bola, R del ajuste");
for(i=0;i<20;i++){
print(f, d2s(i+1,0) + "\t" + d2s(planos_en_foco[i],0) + "\t" + d2s(FWHM[i],4) + "\t" + d2s(RRR[i],4));
}
File.close(f);
/////////////////////////////////////////////////////////////////////////
//definición de funciones
function posmaxOfArray(array) {
minval = array[0];
maxval = array[0];
plano=0; 
for(i=1; i<array.length; i++) { 
if ( array[i] < minval ) minval=array[i]; // A new minimum
if ( array[i] > maxval ){
maxval=array[i]; // A new maximum 
plano=i;
 }
} 
return plano;
}
function maxOfArray(array) {
minval = array[0];
maxval = array[0];
plano=0; 
for(i=1; i<array.length; i++) { 
if ( array[i] < minval ) minval=array[i]; // A new minimum
if ( array[i] > maxval ) maxval=array[i]; // A new maximum 
} 
return maxval;
}
7.2.2. Cálculo MTF-XY
Para el cálculo de la MTF XY, definen los perfiles y el ángulo aproximado de inclinación que 
debe ser de entre 3 y 6 grados. Después se generan los perfiles y se ordenan. Por último se 
realiza el cálculo de la MTF.
/////////////////////////////////////////////////////////////////////////////////////
//MTF (LSF)
/////////////////////////////////////////////////////////////////////////////////////
// Número de perfiles
NF=40; 
NC=84; 
//perfiles en eje x:
coord = newArray(NF*NC);
profile = newArray(NF*NC);
theta=-3.5;
//perfil
for(i=0;i<NF;i++) { 
makeLine(0,i,NC-1,i); 
profile_i=getProfile();
//cálculo de las coordenadas correspondientes
for(j=0;j<NC;j++) {
coord[NC*i+j] = j - i*tan(theta*PI/180) ;
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profile[NC*i+j] = profile_i[j]-995;
 }
} 
///ordenar el perfil 
x = newArray(NF*NC); 
y = newArray(NF*NC);
for(i=0;i<NF*NC;i++) {
 if(i>=1){  n=x[i-1];
 }  else
  n=-1;  
dif=1000; 
for (j=0; j<NF*NC; j++){ 
if(coord[j]>n && abs(coord[j]-n)<dif){ 
dif=abs(coord[j]-n);
   nmin=j  ;
 }
 }
x[i] = coord[nmin]; 
y[i] = profile[nmin];
} 
//suavizar
xs=newArray(NC-1);
ys=newArray(NC-1);
for(i=0;i<xs.length;i++) {
 xs[i]=i;
 nn=0;
for (j=0; j<NC*NF; j++){ 
if(x[j]<=(xs[i]+1) && x[j]>(xs[i])){
ys[i]=(ys[i]+y[j]);
   nn++;
 }
 }
ys[i]=ys[i]/nn;
} 
//guardar perfil ordenador en fichero
f=File.open(""); 
for(i=0;i<xs.length;i++) {
print(f,d2s(xs[i],4)+" "+d2s(ys[i],4)); 
} 
///mtf-alejandro
pixel=0.105; 
FN=1/(2*pixel) ; 
fbineado=1;  //32 pixels en roi, tomamos 32 puntos para perfil
delta=pixel/(fbineado); 
L=xs.length; 
n=L; 
n=n-1; 
//Set all bits after the leftmost set bit. Below solution works only if integer is 32 bits
n = n | (n >> 1); 
n = n | (n >> 2); 
n = n | (n >> 4); 
n = n | (n >> 8); 
n = n | (n >> 16);
n = n | (n >> 32);
NFFT= n + 1; 
//correcciones
for(i=0;i<L;i++) {
ys[i] = ys[i];
xs[i] = xs[i]*pixel;
} 
LF=NFFT/2+1; 
freq = newArray(LF); 
for(i=0;i<LF;i++) { 
freq[i]=1/(2*delta)*i/LF;
} 
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MTF = newArray(NFFT);
for (k = 0; k < NFFT; k++) { 
sumreal = 0; 
sumimag = 0;
for ( t = 0; t <L; t++) { 
angle = 2 *3.1416* t * k / NFFT;
sumreal =sumreal+ ys[t]*cos(angle);
sumimag = sumimag-ys[t] * sin(angle); 
} 
MTF[k]=sqrt(sumreal*sumreal+sumimag*sumimag)/L; 
} 
FMTF= newArray(LF);
for(i=0;i<LF;i++) { 
FMTF[i]=MTF[i]; 
} 
//guardar perfil ordenador en fichero
Plot.create("Simple Plot", "X", "Y", freq,FMTF); 
selectImage(1); 
7.2.3. Cálculo de la resolución-Z
Para el cálculo de la MTF en la dirección Z, en primer lugar se define un ROI rectangular que
incluya la parte del hilo de interés. Se realiza una medida de los valores de pixel del ROI. En 
segundo lugar se selecciona el plano 10, se mide el tamaño del pixel y el usuario selecciona el 
punto del hilo con mayor intensidad. A partir de este punto se redefine un ROI rectangular, sobre
el que se busca la posición del pixel con un valor de pixel máximo y se guarda su posición. Después
se abre el plano 40, se mide el tamaño de pixel y se vuelve a buscar el valor de pixel máximo en
el mismo ROI rectangular y se guarda su posición. A partir de las coordenadas de los dos puntos
en los planos 10 y 40 se calcula el ángulo de la inclinación del hilo en el plano XY.
En tercer lugar se toma un plano intermedio (el 30) y con ayuda del usuario se busca el punto en
foco, se dibuja un roi rectangular, se mide el fondo y se desplaza el roi para medir en la zona del
hilo. Se ajusta el fondo a un polinomio, y se sustrae el fondo de la imagen del hilo. Sobre esta
última imagen se realizan dos líneas y se calcula la inclinación del hilo en la dirección Z.
//////////////////////////////////////////////////////////////////////////////////////
//Cálculo de la resolución Z - DBT
// v1.0 - Noviembre 2015 
// Universidad Complutense de Madrid
// Física Médica
////////////////////////////////////////////////////////////////////////////////////// 
L= 50; //largo de la ROI en mm para computar PSFZ
D = 10; //ancho de la ROI en mm para computar PSFZ
dalfa = 20 // ancho en pixeles usado para calcular alfa (prop to rango angular e intensidad señal 20 para 25um, 40 para 50um y
100um)
//*Ojo: ver que el ROI sobre el hilo se crea con el ángulo correcto, hacer más estrecho "dalfa" si no.
grad=2; // grado polinomio al que se ajusta el fondo
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run("Set Measurements...","area standard deviation min and max gray value centroid mean");
//********CÁLCULO DE LA INCLINACIÓN EN PROFUNDIDAD DEL HILO - BETA******//
BX=newArray(2);
BY=newArray(2);
BZ=newArray(2);
setSlice(10);
getPixelSize(unit,w_px,h_px);
print("pixel10: " + w_px);
waitForUser("Marcar con una ROI puntual el centro del hilo de MAYOR intensidad");
roiManager("Add");
run("Measure");
xb_mm = getResult("X",nResults-1);
yb_mm = getResult("Y",nResults-1);
xi=(xb_mm-0.4*L)/w_px; 
yi=(yb_mm-0.5*D)/w_px; 
xf=2.2*L/w_px;
yf=2*D/h_px;
makeRectangle(xi,yi,xf,yf);
roiManager("Add");
run("Copy");
run("Internal Clipboard"); 
rename("Plano 10"); 
getRawStatistics(nPixels, mean, min, max);
run("Find Maxima...", "noise="+max+" output=[Point Selection]"); 
getSelectionBounds(x, y, w, h); 
print("coordinates=("+x+","+y+"), value="+getPixel(x,y));
BX[0]=w_px*x;
BY[0]=w_px*y;
BZ[0]=10;
close("Plano 10")
setSlice(40);
run("Clear Results")
getPixelSize(unit,w_px,h_px);
print("pixel40: " + w_px);
makeRectangle(xi,yi,xf,yf);
roiManager("Add");
run("Copy");
run("Internal Clipboard"); 
rename("Plano 40"); 
getRawStatistics(nPixels, mean, min, max);
run("Find Maxima...", "noise="+max+" output=[Point Selection]"); 
getSelectionBounds(x, y, w, h); 
BX[1]=w_px*x;
BY[1]=w_px*y;
BZ[1]=40;
BL=sqrt((BX[1]-BX[0])*(BX[1]-BX[0])+(BY[1]-BY[0])*(BY[1]-BY[0]));
close("Plano 40")
BETA=atan(30/BL)*180/3.141592625;
print("beta: " + BETA);
//********BUSCAR CENTRO DEL HILO, AYUDA DEL USUARIO******//
setSlice(30);
rename("Plano"); 
getPixelSize(unit,w_px,h_px);
print("pixel: " + w_px);
print("grado polinomio: " + grad); 
waitForUser("Marcar con una ROI puntual el centro del hilo");
roiManager("Add");
run("Measure");
x_mm = getResult("X",nResults-1);
y_mm = getResult("Y",nResults-1);
//********INTERNAL CLIPBOARD DEL HILO******//
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selectImage("Plano"); 
xi=(x_mm-0.5*L)/w_px; 
yi=(y_mm-0.5*D)/w_px; 
xf=L/w_px;
yf=D/h_px;
makeRectangle(xi,yi,xf,yf);
roiManager("Add");
run("Copy");
run("Internal Clipboard"); 
rename("Hilo");
//********INTERNAL CLIPBOARD DEL FONDO******//
selectImage("Plano"); 
xibg=(x_mm-0.5*L)/w_px; 
yibg=(y_mm-2*D)/w_px;
xf=L/w_px;
yf=D/h_px;
makeRectangle(xibg,yibg,xf,yf);
roiManager("Add");
run("Copy");
run("Internal Clipboard");
rename("Bg");
//********QUITAR EL FONDO - POLYNOMIAL FIT******// 
selectImage("Bg"); 
run("Polynomial Surface Fit",grad); 
rename("Poly Bg");
imageCalculator("Subtract create","Hilo","Poly Bg")
rename("Limpio - Poly")
close("Bg")
close("Poly Bg")
close("Hilo")
//********CÁLCULO DE LA INCLINACIÓN EN PLANO DEL HILO - ALFA******//
selectImage("Limpio - Poly");
W = getWidth;
H = getHeight;
makeLine(W/2+dalfa, 0,W/2+dalfa, H)
profile_a=getProfile();
makeLine(W/2-dalfa, 0,W/2-dalfa, H)
profile_b=getProfile();
amax =posmaxOfArray(profile_a);
bmax =posmaxOfArray(profile_b);
halfa=abs(amax-bmax); 
pend=halfa/(2*dalfa);
alfa=atan(pend)*180/3.14159265;
offset=amax-(W/2+dalfa)*pend;
print("alfa: " + alfa);
//********CÁLCULO DEL ROI SOBRE HILO******//
makeLine(0,offset,W/2-dalfa, bmax,W/2+dalfa, amax,W,W*pend+offset)
profile_ROI=getProfile();
Plot.create("Perfiles", "Pixel", "PV", profile_ROI);
//********TRANSFORMACIÓN A PSF******//
distancias=newArray(profile_ROI.length);
PSF=newArray(profile_ROI.length);
xmax= posmaxOfArray(profile_ROI);
for (i=0; i<distancias.length; i++){
distancias[i]=w_px*(i-xmax)*tan(BETA*3.14159265/180);
}
Array.getStatistics(profile_ROI, min, max,mean, stdDev)
for (i=0; i<PSF.length; i++){
PSF[i]=profile_ROI[i]/max;
} 
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//********AJUSTE GAUSSIANO - ESTIMACIÓN FWHM******// 
Fit.doFit("Gaussian", distancias, PSF);
FWHM = 2*pow(2*log(2),0.5)*Fit.p(3);
R2=Fit.rSquared;
Fit.plot ;
print("fwhm: " + FWHM);
print("r2: " + R2);
//*******************FUNCIONES**************************//
function posmaxOfArray(array) {
minval = array[0];
maxval = array[0];
plano=0; 
for(i=1; i<array.length; i++) {
if ( array[i] < minval ) minval=array[i]; // A new minimum
if ( array[i] > maxval ){
maxval=array[i]; // A new maximum 
  plano=i;
 }  
} 
return plano;
} 
7.3. APÉNDICE 3. OTRAS CONTRIBUCIONES
Autores: M Castillo-García, A Rodríguez-Ruiz, M Chevalier, D García Pinto.
Título: Quality control in digital breast tomosynthesis: the need for standardization.
Tipo de participación: Oral 
Congreso: European Congress of Radiology
Lugar celebración: VIENNA 
Fecha: 2017
Autores: A Rodríguez-Ruiz, M Castillo, J Garayoa, M Chevalier. 
Título: Technical performance of breast tomosynthesis systems: more results. 
Tipo de participación: Oral 
Congreso: 1st European Congress of Medical Physics
Lugar celebración: ATENAS 
Fecha: 01-09-2016
Autores: A Rodríguez-Ruiz, M Castillo García, M Chevalier. 
Título: Results of quality control of three digital breast tomosynthesis systems in the clinical
environment. 
Tipo de participación: Oral 
Congreso: European Congress of Radiology 
Lugar celebración: VIENNA 
Fecha: 2016
Autores: M. Castillo, J. Garayoa, I. Mahillo, N. Amallal J. Valverde, C. Estrada, A. Tejerina, O. 
Benítez, M. Chevalier.
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Título: imagen mamográfica sintetizada (c-view) versus imagen convencional: resultados de un
estudio clínico.
Tipo de participación: Poster 
Congreso: 2º CONGRESO DE LA MAMA 
Lugar celebración: MADRID 
Fecha: 2015
Autores: J. Garayoa, I. Hernández Girón, M. Castillo, J. Valverde, M. Chevalier. 
Título: Digital Breast Tomosynthesis: Image Quality and Dose Saving of the Synthesized Image.
Tipo de participación: Oral 
Congreso: MIPS Medical Image Perception Society
Lugar celebración: GANTE
Fecha: 06-2015
Autores: J. Garayoa, M. Castillo, A. Rodríguez, J. Valverde y M. Chevalier.
Título: Ensayo de pruebas específicas para el control de calidad de los equipos de tomosíntesis.
digital de mama.
Tipo de participación: Oral 
Congreso: 4º CONGRESO CONJUNTO SEPR Y SEFM 2015
Lugar celebración: VALENCIA 
Fecha: 2015
Autores: J. Garayoa, M. Castillo, J. Valverde y M. Chevalier.
Título: Breast tomosynthesis: dose saving and image quality of the synthesized image.
Tipo de participación: Poster 
Congreso: European Congress of Radiology 
Lugar celebración: VIENNA
Fecha: 2014
Autores: J. Garayoa, M. Castillo, J. Valverde y M. Chevalier.
Título: Tomosíntesis de mama: ahorro de dosis y calidad de imagen de la imagen sintética.
Tipo de participación: Oral 
Congreso: 1er CONGRESO DE LA MAMA 
Lugar celebración: MADRID 
Fecha: 2013
Autores: M. Castillo, J. Garayoa, M. Chevalier, A. Calzado y J. Valverde.
Título: Dosis glandular en exámenes de tomosíntesis de mama: estudio preliminar con una
muestra de pacientes. 
Tipo de participación: Póster
Congreso: 3er CONGRESO CONJUNTO SEPR Y SEFM 2013 
Lugar celebración: CACERES 
Fecha: 06-2013
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